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La base de donne´es Globocan, de l’Agence Internationale pour la Recherche sur le Cancer
(IARC), donne acce`s a` la fre´quence, a` la mortalite´ et a` la pre´valence du cancer dans le monde
entier. Elle estime la nombre de nouveaux cas de cancers diagnostique´s sur l’anne´e 2012 a`
plus de 14 millions, et plus de 8 millions de de´ce`s duˆ au cancer sur cette meˆme anne´e. En
France, toujours en 2012, 355 000 nouveaux cas de cancer ont e´te´ recense´s ainsi que 148 000
de´ce`s par cancer. Le nombre de nouveaux cas de cancers a augmente´ de 109% entre 1980 et
2012. Ces augmentations sont en partie dues a` celle de la population, a` son vieillissement et a`
l’e´volution du risque de cancer lui-meˆme. Le nombre de de´ce`s par cancer a, quant a` lui, subi
une augmentation bien plus faible au cours de la meˆme pe´riode, soit 15%. Parmi les causes de
celle-ci, la forte progression du diagnostic du cancer durant cette pe´riode, notamment graˆce a`
l’ame´lioration du bilan d’extension initial, dans laquelle la me´decine nucle´aire diagnostique
est fortement implique´e. De nouvelles the´rapies sont e´galement apparues durant ces trois
de´cennies et, parmi elles, la Radiothe´rapie Interne Vectorise´e (RIV), modalite´ de me´decine
nucle´aire the´rapeutique a montre´ des re´sultats tre`s prometteurs.
La Radiothe´rapie Interne Vectorise´e consiste en l’administration au patient d’un agent
radiopharmaceutique constitue´ d’un isotope radioactif, parfois couple´ a` un vecteur biologique
lui permettant de se fixer sur des cibles biologiques donne´es. Les rayonnements e´mis par cet
isotope radioactif au cours de sa de´sinte´gration sont utilise´s pour la destruction des cellules
tumorales vise´es. L’application majeure de la RIV a longtemps e´te´ le traitement de patholo-
gies thyro¨ıdiennes par l’iode-131 (dans ce cas, l’a nite´ des cellules thyro¨ıdiennes pour l’iode
fait que l’iode-131 est a` la fois vecteur biologique/chimique ET source radioactive), cepen-
dant de nombreux autres types de traitements ont e´te´ mis au point durant les deux dernie`res
de´cennies, graˆce au de´veloppement de nouveaux radiopharmaceutiques ciblant di e´rentes pa-
thologies cance´reuses. Chaque traitement de RIV a pour objectif une se´lectivite´ maximale,
limitant ainsi la toxicite´ aux organes sains, inhe´rente a` ce type de the´rapie syste´mique.
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Introduction ge´ne´rale
L’une des clefs de l’optimisation de la RIV repose sur l’e´tablissement d’une relation
liant la dose absorbe´e par les tissus lors de l’irradiation et les e ets biologiques observe´s sur
les patients (e cacite´/toxicite´). Actuellement, la posologie des traitements de RIV s’inspire
de la chimiothe´rapie, administrant une quantite´ fixe de radiopharmaceutique, plus ou moins
module´e en fonction du poids du patient. Ceci est contradictoire avec l’observation re´currente
d’une grande variabilite´ inter-patient pour ce qui concerne la fixation et l’e´limination du
radiopharmaceutique. Par ailleurs, presque par principe, il n’est pas concevable que la RIV
soit le seul domaine d’utilisation the´rapeutique des radiations ionisantes ou` la dose absorbe´e
ne serait pas un des crite`res conditionnant la re´ponse biologique (sachant qu’il peut y en
avoir d’autres).
De fait, l’estimation pre´alable de l’activite´ a` injecter au patient en fonction de la dose
absorbe´e permettrait l’augmentation de l’e cacite´ du traitement au niveau des cibles tumo-
rales, et la diminution de la toxicite´ aux organes a` risque. Ce que l’on sait de la relation
dose-e et en RIV n’est pas encore su samment convaincant pour ge´ne´raliser l’utilisation
de la dose absorbe´e dans la planification des traitements de RIV ; ne´anmoins, la litte´rature
re´cente montre que chaque fois que l’on a cherche´ une relation dose-e et, elle a e´te´ mise en
e´vidence.
La recherche d’une relation dose-e et est par conse´quent de´terminante, et passe par une
estimation la plus pre´cise possible de la dose absorbe´e. Le formalisme permettant le calcul de
la dose absorbe´e est parfaitement e´tabli ; en revanche, il n’existe pas a` ce jour de protocole
dosime´trique de re´fe´rence pour l’application de ce formalisme. Le calcul de la dose absorbe´e
est entache´ d’incertitudes a` chacune des e´tapes de la chaˆıne de calcul dosime´trique. Par
ailleurs, l’e´valuation des erreurs et incertitudes est extreˆmement di cile dans la mesure ou` –
contrairement a` la radiothe´rapie externe – il n’est pas possible de mesurer la dose absorbe´e
e ectivement de´livre´e au patient. Sans protocole standardise´, les re´sultats dosime´triques
peuvent varier d’un centre clinique a` un autre – sans qu’il soit possible de quantifier l’e´cart
inter-centre et les causes de variation.
Dans ce contexte, un projet nomme´ DosiTest est de´veloppe´ depuis plusieurs anne´es,
visant a` e´valuer l’impact des e´tapes permettant la re´alisation d’une e´tude dosime´trique, au
moyen d’une intercomparaison virtuelle multicentrique, base´e sur la simulation Monte-Carlo
(www.dositest.com). Il repose sur l’utilisation d’un outil informatique, le logiciel TestDose,
de´die´ a` la cre´ation de jeux de donne´es de re´fe´rence a` procurer aux centres cliniques souhaitant
e´valuer la pre´cision de leur chaˆıne de calcul dosime´trique. La mise au point de donne´es de
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re´fe´rence d’imagerie et de dosime´trie au moyen du code Monte-Carlo GATE, dans le cadre
du projet DosiTest, constitue le sujet du travail de the`se pre´sente´ dans ce manuscrit.
Cette the`se de doctorat s’est de´roule´e au sein du Centre de Recherche en Cance´rologie
de Toulouse (INSERM UMR 1037), dans l’e´quipe 12 consacre´e au Me´tabolisme des ste´rols et
innovation the´rapeutique, puis dans l’e´quipe 15 de´die´e a` la Dosime´trie multi-re´solution pour
l’optimisation de la radiothe´rapie, sous l’encadrement de M. Manuel Bardie`s.
Les travaux re´alise´s durant cette the`se sont pre´sente´s dans ce manuscrit en cinq chapitres.
Le chapitre 1 est un e´tat de l’art de la dosime´trie en radiothe´rapie interne vectorise´e. Il
de´taille les di e´rents types de traitements de radiothe´rapie interne vectorise´e, le formalisme
sur lequel repose le calcul de la dose absorbe´e ainsi que les di e´rentes e´tapes de la chaˆıne
de calcul dosime´trique, depuis la de´termination de l’activite´. Une pre´sentation succincte du
projet DosiTest est e ectue´e a` la fin de ce chapitre.
Le chapitre 2 sera consacre´ a` la cre´ation de pharmacocine´tiques de re´fe´rence au sein d’un
patient virtuel, en vue de la ge´ne´ration d’images scintigraphiques et de la re´alisation d’une
dosime´trie π de re´fe´rence ∫ pour chaque radiopharmaceutique. Cette pharmacocine´tique de
re´fe´rence est mise en œuvre pour deux radiopharmaceutiques distincts, l’OctreoscanTM et le
177Lu-octreotate, selon une mode´lisation compartimentale de la biodistribution de l’activite´.
Le chapitre 3 de´crira les di e´rentes e´tapes menant a` la ge´ne´ration d’images scintigra-
phiques via le code de simulation Monte-Carlo GATE. Le logiciel TestDose servant de sup-
port a` ce travail, son fonctionnement sera donc pre´sente´, suivi de son utilisation pour la
cre´ation de fichiers d’entre´e de simulation GATE.
Le chapitre 4 pre´sentera la validation du code Monte-Carlo GATE pour une utilisation
en dosime´trie interne, a` l’e´chelle clinique, pour de futurs calculs dosime´triques de re´fe´rence.
Les re´sultats dosime´triques obtenus avec le code GATE dans diverses configurations y sont
compare´s avec un autre code Monte-Carlo de´ja` valide´ en dosime´trie interne, MCNPX.
Enfin, le chapitre 5 fera e´tat des travaux concernant donc l’obtention d’une carte 3D de
dose absorbe´e de re´fe´rence, sur la base d’une biodistribution de re´fe´rence. Ces calculs sont
e ectue´s dans trois configurations : l’association du mode`le anthropomorphe hybride XCAT
et de l’OctreoscanTM , celle du mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110 et de
l’OctreoscanTM , et enfin l’association du mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR





Etat de l’art de la dosime´trie dans
le domaine de la me´decine nucle´aire
Les travaux de the`se pre´sente´s dans ce manuscrit se rapportent au domaine de la do-
sime´trie en Radiothe´rapie Interne Vectorise´e (RIV), discipline de me´decine nucle´aire. Un
e´tat de l’art des di e´rentes notions ne´cessaires a` la compre´hension des Chapitres 2 a` 5 sera
pre´sente´ dans ce Chapitre 1. En premier lieu, une pre´sentation de la the´rapie en me´decine
nucle´aire sera re´alise´e, introduisant succinctement la me´decine nucle´aire et de´crivant le prin-
cipe ge´ne´ral de la RIV. Une vue d’ensemble des di e´rents types de traitements re´unis sous
le terme de RIV, ainsi que des vecteurs biologiques et radioe´le´ments utilise´s a` cet e et sera
pre´sente´e. Dans un second temps, le concept de dose absorbe´e et le formalisme de´die´ au
calcul cette grandeur seront introduits, ainsi que les di e´rents parame`tres dont elle de´pend.
Les trois grandes e´tapes menant au calcul de la dose absorbe´e que sont la quantification
de l’activite´, la de´termination de l’activite´ cumule´e et le calcul des facteurs S seront en-
suite de´taille´es. Les diverses me´thodes qu’elles impliquent, les limites atteintes notamment
en termes de pre´cision et les divers compromis a` e´tablir. Le projet DosiTest, qui a pour
ambition de de´terminer les e´tapes critiques de la chaˆıne dosime´trique afin de proposer un
protocole dosime´trique de re´fe´rence, et qui se situe au cœur de cette the`se de doctorat,
sera enfin re´sume´ dans ses grandes e´tapes, ses objectifs et son inte´gration dans des projets
finance´s.
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Chapitre 1. Etat de l’art
1.1 La the´rapie en me´decine nucle´aire
La me´decine nucle´aire est une spe´cialite´ me´dicale qui permet le diagnostic, le pronostic,
le suivi the´rapeutique et e´galement le traitement de nombreuses pathologies, et qui couvre de
nombreuses disciplines telles que l’oncologie, la neurologie, la cardiologie et la pneumologie,
pour ne citer qu’elles.
1.1.1 La me´decine nucle´aire
La me´decine nucle´aire se distingue en deux applications principales : la me´decine nucle´aire
a` vise´e diagnostique et celle a` vise´e the´rapeutique.
La me´decine nucle´aire a` vise´e diagnostique est une discipline d’imagerie me´dicale appor-
tant une information fonctionnelle qui vient comple´ter l’information anatomique procure´e par
des examens de type radiologique, tomodensitome´trique ou encore l’Imagerie par Re´sonance
Magne´tique (IRM). Elle concerne environ 90% des applications de me´decine nucle´aire. Ce
type d’imagerie me´dicale, appele´ imagerie scintigraphique, consiste en la de´tection, par des
appareils de´die´s, de rayonnements gamma (rayonnements pe´ne´trants) e´mis par le patient.
Les techniques d’imagerie scintigraphique actuelles reposent sur le principe de la came´ra a`
scintillation [Anger 1964] et comptent actuellement la Tomographie par Emission MonoPho-
tonique (TEMP) et la Tomographie par Emission de Positons (TEP).
1.1.2 Principe de la Radiothe´rapie Interne Vectorise´e
Trois grands types de radiothe´rapie sont a` distinguer : la radiothe´rapie externe, pour
laquelle la source de rayonnements utilise´e se situe a` l’exte´rieur du corps du patient, la cu-
riethe´rapie, dont la source de rayonnements est scelle´e, que ce soit en position interstitielle ou
endocavitaire, et la radiothe´rapie interne vectorise´e (RIV) qui utilise une source de rayonne-
ments non-scelle´e injecte´e a` l’inte´rieur du patient par voie intraveineuse ou intrape´ritone´ale.
La RIV est parfois nomme´e π radiothe´rapie mole´culaire. Elle pre´sente l’avantage de la
se´lectivite´ de la cible tumorale. Son avantage majeur par rapport a` la chimiothe´rapie est
le peu d’e ets secondaires observe´s, sa toxicite´ concernant majoritairement la moelle osseuse
[Chatal and Hoefnagel 1999].
Lorsque le radiopharmaceutique est injecte´ au patient, il se fixe pre´fe´rentiellement sur
la cible tumorale, et les particules issues de la de´sinte´gration de l’isotope radioactif utilise´
irradient cette cible. Les isotopes radioactifs se´lectionne´s pour la RIV sont e´metteurs de
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particules de faible parcours dans la matie`re, de type –, —, ou e´lectrons Auger, ce qui e´vite
en partie l’irradiation des tissus sains.
Le radiopharmaceutique posse`de des proprie´te´s a` la fois physiques et biologiques. Les
proprie´te´s physiques concernent la pe´riode radioactive de l’isotope ainsi que l’e´nergie des
particules e´mises par de´sinte´gration, tandis que les proprie´te´s biologiques se rapportent no-
tamment a` la fixation de la mole´cule et a` sa re´tention dans les di e´rentes re´gions sources
(re´gions fixant le radiopharmaceutique).
Plusieurs parame`tres cine´tiques sont de´finis pour caracte´riser le radiopharmaceutique :
— La pe´riode biologique Tbio, qui caracte´rise la cine´tique d’e´limination du radiopharma-
ceutique.
— La pe´riode physique Tphys, qui repre´sente la de´croissance naturelle du radionucle´ide
et qui correspond donc au temps ne´cessaire a` la disparition de la moitie´ des atomes
radioactifs selon des processus re´gis par la radioactivite´.
— La pe´riode e cace Teff , qui est une combinaison des deux pe´riodes pre´cite´es et qui
permet de de´terminer le temps d’e´limination de la moitie´ de la quantite´ de radiophar-
maceutique injecte´e, quelque soit le processus lie´ a` cette e´limination.
Le choix du radiopharmaceutique lors d’un traitement de RIV est dicte´ par di e´rents
crite`res :
— La fixation de l’agent radiopharmaceutique doit eˆtre e´leve´e dans les tumeurs et faible
dans les tissus sains.
— La pe´riode e cace doit eˆtre longue dans les tumeurs et courte dans les tissus sains. Il
est parfois indique´ que la pe´riode physique, dont de´pend la pe´riode e cace, doit eˆtre
1,5 a` 3 fois plus longue que le temps ne´cessaire a` la mole´cule vectrice pour atteindre
la valeur maximale du rapport tumeur/tissus normaux [Yorke et al. 1991].
— Les rapports de l’activite´ tumorale a` l’activite´ des tissus sains doivent eˆtre les plus
e´leve´s possibles.
— Sa distribution au sein de la tumeur doit eˆtre la plus homoge`ne possible afin d’irradier
l’ensemble de la tumeur [Humm et Cobb 1990].
— Le choix du radionucle´ide de´pend e´galement de sa disponibilite´, de son couˆt et de sa
facilite´ de marquage.
— Les radionucle´ides dont les spectres d’e´mission comptent des rayonnements gamma
en plus de particules a` fort TEL sont a` privile´gier puisqu’ils permettent la de´tection
de ces rayonnements gamma par acquisition scintigraphique et donc le suivi de la
7
Chapitre 1. Etat de l’art
distribution du radiopharmaceutique dans le temps et dans l’espace. Cette proprie´te´
facilite e´galement les e´tudes dosime´triques.
Il est a` noter qu’en RIV, la fixation du vecteur, sa biodistribution et sa cine´tique d’e´limination
de´pendent du vecteur lui-meˆme, de l’activite´ injecte´e ainsi que de la variation des cibles tu-
morales.
Di e´rents types de traitements de RIV sont a` distinguer, en fonction du vecteur biologique
utilise´ [Dash et al. 2013]. En e et, ce vecteur biologique peut eˆtre l’isotope radioactif lui-
meˆme, c’est le cas notamment de l’iode-131, du phosphore-32 et du strontium-89 qui sont
directement me´tabolise´s par l’organisme et sont donc utilisables seuls ; il peut e´galement eˆtre
un anticorps monoclonal, on parle alors de radioimmunothe´rapie ; enfin, ce vecteur biologique
peut eˆtre un analogue me´tabolique : on prendra l’exemple de la MIBG, analogue de la
noradre´naline marque´ a` l’iode-131, ou celui de la radiopeptide-the´rapie, qui n’est cependant
pas la traduction litte´rale de l’anglais π PRRT ∫ pour π the´rapie radionucle´ide par re´cepteur
de peptides ∫ .
En marge des de´finitions pre´ce´dentes, une nouvelle application de RIV est apparue en
Australie dans les anne´es 1990 et en Europe dans les anne´es 2000 : il s’agit de la radioem-
bolisation ou radiothe´rapie interne se´lective (SIRT) [Stubbs et al. 2001, Lewandowski et al.
2005, Kennedy et al. 2008, Sato et al. 2008], qui de´rive du Lipiodol. Elle est destine´e au trai-
tement des tumeurs du foie inope´rables, et consiste en l’injection de millions de microsphe`res
marque´es a` l’yttrium-90 dans l’arte`re he´patique, les inte´grant ainsi dans toute la vasculari-
sation de la tumeur. Ce type de radiothe´rapie pourrait s’apparenter a` de la curiethe´rapie si
l’on omettait le mode d’administration qui la classe finalement dans le domaine de la RIV.
Passons a` pre´sent en revue les types de traitements pre´cite´s, exception faite de la ra-
dioembolisation.
1.1.3 Di e´rents traitements de Radiothe´rapie Interne Vectorise´e
Les traitements de RIV peuvent eˆtre classe´s en fonction du type de vecteur biologique
qui compose les radiopharmaceutiques de´die´s. Nous distinguerons donc ici les traitements
utilisant des isotopes radioactifs seuls, comme l’iode-131 notamment, puis ceux ne´cessitant
des mole´cules plus complexes telle que la mIBG, les traitements utilisant des anticorps mo-
noclonaux comme vecteur biologique (radioimmunothe´rapie) et enfin ceux base´s sur l’emploi
d’hormones peptidiques de synthe`se telles que les analogues de la somatostatine pour le
traitement des tumeurs endocrines.
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1.1.3.1 L’iode-131(et autres radionucle´ides a` usage me´tabolique)
La RIV a donc e´te´ introduite dans les anne´es 50 pour le traitement des cancers thyro¨ıdiens
di e´rencie´s apre`s thyro¨ıdectomie [Tubiana 1975], utilisant l’a nite´ naturelle de la thyro¨ıde
pour l’iode qu’elle capte pre´fe´rentiellement. L’activite´ injecte´e au patient e´tait alors ge´ne´ralement
fixe´e a` 3,7 GBq, cette posologie base´e sur l’activite´ e´tant couronne´e d’un grand succe`s
the´rapeutique.
D’autres radionucle´ides, tels que le phosphore-32 et le strontium-89, posse`dent e´galement
la proprie´te´ de s’inte´grer au me´tabolisme de certaines cellules et donc d’eˆtre utilise´s sans
l’ajout d’un vecteur biologique :
— Le phosphore-32 s’incorpore dans l’ADN des cellules a` prolife´ration rapide, ce qui lui
vaut d’avoir e´te´ utilise´ tre`s toˆt dans le traitement de pathologies de type mye´loprolife´ratif
telles que les thrombocythe´mies essentielles (TE) notamment [Berlin 2000].
— Le strontium-89, lui, est utilise´ dans le traitement palliatif du cancer de la prostate
avec me´tastases osseuses, pour la re´duction de ces me´tastases osseuses responsables
de divers e ets tels que des fractures osseuses, une baisse de la mobilite´, des troubles
neurologiques, souvent e´galement accompagne´s d’anxie´te´ et de signes de de´pression
chez le patient) [Porter 1994, Kraeber-Bode´re´ et al. 2000, Furubayashi et al. 2015].
Le traitement palliatif de ces me´tastases osseuses a longtemps e´te´ re´alise´ avec le phosphore-
32, mais le radium-223, dont la pe´riode physique plus courte (1,9 jours contre 11,1 pour le
223Ra, 14,3 pour le 32P) permet une de´livrance rapide de la dose de radiations [Sartor 2004,
Petersen et al. 2010, Gallicchio et al. 2014], pre´sente des re´sultats tre`s prometteurs.
Outre ces radionucle´ides utilise´s comme vecteurs biologiques, des formes mole´culaires
plus complexes s’inte´grant au me´tabolisme de la cellule ont e´te´ synthe´tise´es et utilise´es dans
le cadre de traitements de di e´rentes pathologies, telles que le neuroblastome.
1.1.3.2 La mIBG
La me´ta-IodoBenzylGuanidine (mIBG) est une mole´cule de´rive´e de la guane´thidine,
structurellement proche de la noradre´naline et qui s’accumule dans les tissus contenant des
cate´cholamines, et dans les tumeurs de´rive´es de ces tissus.
Marque´e a` l’iode-131 [Troncone et al. 1990], elle est utilise´e notamment dans le trai-
tement des neuroblastomes (NB), tumeurs malignes (re´sistantes ou re´cidivantes) du tissu
sympathique spe´cifiques a` l’enfant, ou celui d’autres tumeurs neuroendocrines (TNE) [Far-
zana et al. 2005, Gru¨nwald et Ezziddin 2010], tumeurs caracte´rise´es par leur capacite´ a`
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se´cre´ter des hormones et de localisation tre`s varie´e dans l’organisme.
Dans le cas du neuroblastome, un examen scintigraphique a` la mIBG radiomarque´e a`
l’iode-123 (rayonnements “) peut eˆtre e ectue´ en premier lieu pour mettre en e´vidence la
tumeur primitive et de ses me´tastases fixant la mIBG, dans le cadre du bilan d’extension de
la maladie et de l’e´valuation de la re´ponse tumorale au traitement. Les fixations se situent
dans le foie, la rate, le colon, la salive, le myocarde et la vessie (e´limination du traceur par
l’urine) [Bonnin et al. 1994].
Concernant la the´rapie, l’irradiation par l’iode-131 donne syste´matiquement lieu a` une
fixation he´te´roge`ne dans les me´tastases, l’e cacite´ the´rapeutique est donc moindre. La mIBG
marque´e a` l’iode-131 est donc en principe administre´e a` des activite´s e´leve´es, lors de traite-
ments a` but palliatif chez des enfants porteurs de neuroblastomes a` un stade tre`s avance´ (II
ou IV) en e´chec the´rapeutique et fixant la MIBG a` l’iode-123. L’activite´ the´rapeutique varie
de 1 a` 5 GBq selon l’aˆge de l’enfant ou l’e´tendue de l’envahissement me´dullaire (observe´e
sur les scintigraphies a` la mIBG marque´e a` l’iode-123). Des travaux e´mergent cependant ac-
tuellement sur de la mIBG radiomarque´e a` l’iode-131 dans le traitement des neuroblastomes
re´cemment diagnostique´s [Kayano et Kinuya 2015].
Ce traitement de RIV est combine´ a` plusieurs fractions de topotecan, un antine´oplasique
(chimiothe´rapie) qui a pour action de radiosensibiliser davantage les cellules. Une autogre e
de cellules souches he´matopo¨ıe´tiques peut eˆtre ne´cessaire a` la fin du traitement.
1.1.3.3 La radioimmunothe´rapie
La radioimmunothe´rapie (RIT) est regroupe les traitements de RIV qui utilisent des
anticorps monoclonaux comme vecteurs biologiques pour mener l’isotope radioactif a` la cible
tumorale.
Un anticorps est un complexe prote´ique utilise´ par le syste`me immunitaire pour de´tecter
les antige`nes pre´sents a` la surface des agents pathoge`nes (bacte´ries, parasites, virus, cellules
tumorales) et les neutraliser de fac¸on spe´cifique en de´clenchant une re´ponse immunitaire.
Un anticorps posse`de donc la proprie´te´ de se fixer de manie`re spe´cifique sur un re´cepteur
(ou e´pitope) a` la surface de l’antige`ne. Une reconnaissance anticorps-antige`ne a donc lieu.
Le terme π monoclonal ∫ signifie que cet anticorps ne se lie qu’a` un seul type de re´cepteurs
a` la surface de l’antige`ne. Les anticorps sont se´cre´te´s par les plasmocytes, qui sont des lym-
phocytes B di e´rencie´s (et donc des globules blancs de fac¸on plus ge´ne´rale). En revanche, un
anticorps monoclonal utilise´ comme vecteur biologique est produit de fac¸on industrielle par
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une seule ligne´e de cellules. La purete´ de ces anticorps monoclonaux leur permet une utili-
sation a` des fins diagnostiques et the´rapeutiques. Leur premie`re application a d’ailleurs e´te´
la de´tection de tumeurs par scintigraphie [Goldenberg 1978, Mach 1980, Barbet et al. 2012],
mais c’est en the´rapie que leur utilisation a engendre´ de vraies avance´es : le de´veloppement
de nouveaux pharmaceutiques a` base d’anticorps monoclonaux constitue un re´el enjeu pour
les entreprises pharmaceutiques. Les techniques de synthe`se de ces anticorps ont e´volue´ avec
les anne´es, le proble`me de la tole´rance d’anticorps exte´rieurs par le syste`me immunitaire
se posant syste´matiquement, mais aujourd’hui l’option la plus prometteuse est celle de la
synthe`se d’anticorps monoclonaux humains a` partir de souris π humanise´es ∫ transge´niques
[Brehm et al. 2010].
Parmi les antige`nes cible´s par ces anticorps monoclonaux, les antige`nes CD20 s’expriment
tre`s fortement dans la majorite´ des lymphomes non hodgkiniens (LNH), types de lymphomes
les plus fre´quents et qui sont des cibles cliniques privile´gie´es pour la RIT en raison de leur
forte radiosensibilite´. Les antige`nes CD21, CD22, CD37 ou encore un antige`ne de leucocytes
humains (HLA) comme le HLA-DR peuvent e´galement eˆtre cible´s. De plus, des phases cli-
niques sont en cours dans l’objectif de cibler d’autres antige`nes tels que les antige`nes carcino-
embryonnaires (ACE) – qui concernent des pathologies comme les cancers pancre´atiques,
colorectaux et ovariens mais e´galement le carcinome me´dullaire de la thyro¨ıde – les antige`nes
membranaires spe´cifiques de la prostate (PSMA), l’antige`ne MUC-1 manifeste´ dans des can-
cers ovariens, ou encore le Tenascin-C pour le glioblastome.
Une technique de pre´ciblage a e´te´ propose´e pour permettre l’injection de davantage d’acti-
vite´ en limitant la toxicite´ he´matologique : elle consiste a` injecter dans une phase pre´liminaire
un anticorps non marque´ et bispe´cifique, c’est-a`-dire spe´cifique a` l’antige`ne cible´, et en meˆme
temps capable de devenir lui meˆme la cible du radiopharmaceutique qui sera injecte´ plus tard.
Dans une seconde phase, le meˆme type d’anticorps est cette fois radiomarque´ avec l’isotope
radioactif approprie´ puis injecte´ au patient, et se fixe sur la cible, qui est a` pre´sent l’anticorps
non marque´ pre´ce´demment injecte´.
L’isotope radioactif utilise´ pour le marquage a longtemps e´te´ l’iode-131 (en raison de ses
proprie´te´s physiques et de la pre´sence de rayonnements gamma dans son spectre d’e´mission),
mais plusieurs autres radioe´le´ments ont depuis e´te´ ajoute´s a` la liste des radioe´le´ments utili-
sables en RIT : d’autres e´metteurs —- tout d’abord, tels que le lute´tium-177 et l’yttrium-90.
Le lute´tium-177 est d’ailleurs plus inte´ressant que l’yttrium-90 dans la mesure ou` il pre´sente
l’avantage de de´poser de l’e´nergie de fac¸on plus localise´e (particules e´mises de plus faibles
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e´nergies) et posse`de une pe´riode plus longue qui s’adapte a` l’e´limination de l’anticorps par
l’organisme [Barbet et al. 2012].
Mais les e´metteurs – dont l’objet de nombreuses e´tudes cliniques et pre´cliniques en raison
de leur fort TEL. L’astate-211, l’actinium-225, le bismuth-213 et le plomb-212 font partie
des radioe´le´ments les plus prometteurs en alpha-radioimmunothe´rapie (–-RIT) [Humm et
Chin 1993, Couturier et al. 2005, Sgouros 2008].
En clinique, un seul radiopharmaceutique be´ne´ficie actuellement d’une autorisation de
mise sur le marche´ (AMM) pour le traitement des lymphomes non-hodgkiniens : le ZevalinTM
(aux Etats-Unis et en Europe) [Goldsmith 2010]. Le ZevalinTM est le nom commercial de
l’ibritumomab tiuxetan, un anticorps murin ciblant l’antige`ne CD20 (donc un anticorps anti-
CD20), marque´ a` l’yttrium-90.
Des e´tudes comparatives entre les deux radiopharmaceutiques ont montre´ peu de di e´rence
en termes d’e cacite´, quoiqu’une toxicite´ le´ge`rement plus forte pour le ZevalinTM [Iagaru
et al. 2010].
1.1.3.4 La radiopeptide-the´rapie
Dernie`re cate´gorie de vecteurs biologiques pouvant composer un radiopharmaceutique,
des peptides peuvent eˆtre couple´s a` di e´rents radionucle´ides, ge´ne´ralement l’iode-131, l’yttrium-
90 et le lute´tium-177 en the´rapie. Ils ciblent essentiellement les tumeurs neuroendocrines
(TNE), et sont des analogues de synthe`se de la somatostatine, une hormone dont les TNE
surexpriment les re´cepteurs (re´cepteurs SSRT1 a` SSRT5) [Speer 2010]. La somatostatine et
ses analogues naturels ayant une pe´riode biologique beaucoup trop courte pour eˆtre exploi-
tables en clinique, ce sont des analogues de synthe`se [Barbieri et al. 2013] qui sont utilise´s en
PRRT (pour π Peptide Receptor Radionuclide Therapy ∫, qu’on traduit par radiopeptide-
the´rapie) [Van Essen et al. 2009, Bodei et al. 2010, Gabriel et al. 2010, Zaknun et al. 2013].
Parmi ces analogues synthe´tiques de la somatostatine figurent notamment l’octre´otide
(SMS 201-995) – l’un des analogues les plus e caces, de pe´riode biologique bien plus longue
que la somatostatine (8 a` 10 heures) et de plus grande re´sistance a` la de´gradation enzyma-
tique – ou encore l’octre´otate, dont les meilleures performances (compare´es a` l’octre´otide)
en termes de couplage au re´cepteur et de spe´cificite´ tumorale ont fait un vecteur biologique
de premier choix [De Jong et al. 1998].
De nombreuses combinaisons d’un analogue de la somatostatine et d’un isotope radioac-
tif, parmi des analogues tels que le DOTATOC ([DOTA-Tyr(3)]-octreotide), le DOTATATE
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([DOTA-Tyr(3)-Thr(8)]-octreotide) ou encore le DTPA-OC (DTPA-octreotide), et des iso-
topes tels que l’indium-111, le gallium-68 ou l’yttrium-86 pour le diagnostic et l’yttrium-90
ou le lute´tium-177 pour la the´rapie.
Les performances des di e´rents radiopharmaceutiques ainsi obtenus sont e´tudie´es et sou-
vent compare´es entre elles, en termes d’e cacite´ et de toxicite´. [Forrer et al. 2004, Barone
et al. 2005] ont e´tudie´ les performances du 90Y-DOTATOC, [Pauwels et al. 2015, Gains et
al. 2011, Delpassand et al. 2014, Breeman et al. 2015] celles du 177Lu-DOTATATE. [Kam
et al. 2012] se sont penche´s sur les performances d’analogues de la somatostatine (DOTA-
TOC et DOTATATE) radiomarque´s au lute´tium-177, tout comme [Kulkarni et al. 2013].
[Kwekkeboom et al. 2005, Pool et al. 2010] ont quant a` eux compare´ l’90Y-DOTATOC et le
177Lu-DOTATATE.
L’OctreoscanTM (111In-DTPA-octreotide) est une re´fe´rence pour le diagnostic des TNE,
et est parfois e´galement utilise´ pour la the´rapie dans les pays ne posse´dant pas d’autorisa-
tion pour des analogues radiomarque´s a` des e´le´ments comme le lute´tium-177. Ses re´sultats
sont satisfaisants, cependant des analogues de la somatostatine radiomarque´s au gallium-
68 sont a` pre´sent de plus en plus utilise´s et pre´sentent d’excellents re´sultats [Baum et
Ro¨sch 2013, Sharma et al. 2014]. Un nouveau radiopharmaceutique, le DOTANOC (DOTA-
1-Nal3-octreotide), a e´te´ pre´sente´ dans plusieurs e´tudes et a fait l’objet de comparaisons avec
l’OctreoscanTM [Ambrosini et al. 2009, Krausz et al. 2011, Naswa et al. 2011, Wild et al.
2013].
L’association du diagnostic et de la the´rapie peut s’e ectuer en utilisant le meˆme analogue
de la somatostatine [De Jong et al. 2009], radiomarque´ avec un e´metteur “ tel que le gallium-
68 d’une part pour le diagnostic, et avec un e´metteur —- ou – d’autre part pour la the´rapie.
Cette association introduit le concept de vecteur the´ranostique [Oberg 2012, Werner et al.
2015].
Plusieurs e´tudes ont de´montre´ la supe´riorite´ the´rapeutique de complexes marque´s a`
l’yttrium-90 ou au lute´tium-177, et plus particulie`rement l’90Y-DOTATOC et le 177Lu-
DOTATATE [Pool et al. 2010]. Cependant, dans ce type de traitements, le rein est le principal
organe a` risque. L’impact de l’e´metteur choisi sur la toxicite´ au rein a d’ailleurs fait l’ob-
jet d’une e´tude dosime´trique re´alise´e par [Konijnenberg et al. 2007]. [Barone et al. 2005] se
sont e´galement inte´resse´s d’un point de vue dosime´trique a` la toxicite´ au rein avec le 90Y-
DOTATOC, cherchant a` mettre en e´vidence une relation dose-e et. Une plus grande toxicite´
re´nale e´tant observe´e sur les patients traite´s avec le 90Y-DOTATOC [Kwekkeboom et al.
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2005], c’est le 177Lu-DOTATATE qui paraˆıt actuellement le radiopharmaceutique le plus
prometteur pour le traitement des TNE. Son utilisation a d’ailleurs augmente´ tre`s rapide-
ment et la plupart des centres cliniques europe´ens le proposent a` pre´sent pour le traitement
des tumeurs neuroendocrines.
De nouveaux analogues de la somatostatine sont cependant a` l’e´tude [Ansquer et al. 2009,
Dong et al. 2014], dont certains pre´sentent de re´sultats tre`s prometteurs et une plus grande
a nite´ avec l’ensemble de la famille de re´cepteurs SSRT.
Enfin, des e´tudes pre´cliniques et cliniques ont montre´ que les tumeurs surexprimant des
re´cepteurs a` la somatostatine expriment une plus forte fixation des antagonistes de la soma-
tostatine que des agonistes (analogues) de la somatostatine. La faisabilite´ d’un traitement des
TNE impliquant un antagoniste de la somatostatine radiomarque´ au lute´tium-177 (le 177Lu-
DOTA-JR11) a ainsi e´te´ e´tudie´e par [Wild et al. 2014], et les re´sultats ont e´te´ positifs. Des
e´tudes cliniques sont donc actuellement en cours avec le radiopharmaceutique DOTA-JR11,
radiomarque´ pour l’imagerie et la the´rapie des TNE.
1.1.4 Conclusion
La Radiothe´rapie Interne Vectorise´e est une modalite´ de radiothe´rapie consistant en
l’administration locore´gionale ou syste´mique d’agents radioactifs e´metteurs de particules –,
—, ou d’e´lectrons Auger couple´s a` des vecteurs biologiques qui peuvent eˆtre le radioisotope
lui-meˆme (cas de l’iode-131), une mole´cule plus complexe (mIBG), un anticorps monoclonal
(RIT) ou un peptide (PRRT) tel que les analogues de la somatostatine, et qui permettent le
traitement de cibles be´nignes ou malignes.
De nouveaux radiopharmaceutiques sont re´gulie`rement mis au point et permettent d’aug-
menter la gamme de traitements en RIV et donc de strate´gies the´rapeutiques (combinaisons
de chimiothe´rapies/chirurgie/radiothe´rapies) pour le traitement palliatif ou curatif d’une
grande varie´te´ de cancers.
Cependant, a` l’heure actuelle, la posologie du radiopharmaceutique s’inspire de la chi-
miothe´rapie, administrant une quantite´ fixe de radiopharmaceutique. Seule une adaptation
a` la masse du patient ou a` sa surface corporelle (BSA) est re´alise´e pour moduler l’activite´
a` injecter. Pourtant, une grande variabilite´ inter-patients s’observe concernant la fixation
et l’e´limination du radiopharmaceutique. De grandes variations de dose absorbe´es peuvent
ainsi eˆtre observe´es pour des valeurs identiques d’activite´ injecte´e (meˆme normalise´es par la
masse du patient).
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La re´ponse au traitement (e cacite´ ou toxicite´) n’est pas corre´le´e a` l’activite´ injecte´e :
elle doit prendre en compte la pharmacocine´tique du traceur. Par ailleurs, la manie`re dont
l’e´nergie est e´mise, transporte´e puis absorbe´e au sein du patient de´pend a` la fois des ca-
racte´ristiques d’e´mission (propre a` chaque isotope) mais e´galement a` la nature de l’applica-
tion (quel milieu traverse´), quelle cible, quels organes/tissus a` risque. Ces parame`tres sont a`
la fois spe´cifiques au radiopharmaceutique et au patient qui be´ne´ficie du traitement. La dose
absorbe´e, quantite´ d’e´nergie rec¸ue par un volume de tissu et normalise´e par sa masse, est un
index objectif permettant de caracte´riser le traitement.
La dose absorbe´e est l’e´nergie de´pose´e dans un volume de tissu, normalise´e par la masse
de ce volume :
D(Gy) = ‘(J)
m(kg) (1.1.1)
L’unite´ de la dose absorbe´e est le gray (Gy). Une dose absorbe´e de 1 Gy correspond a` 1J
d’e´nergie ‘ de´pose´e dans un volume d’une masse m de 1 kg (1 Gy = 1 J.kg≠1).
Il ne s’agit pas en soi d’un parame`tre biologique. Ceci e´tant, la de´termination de la
dose absorbe´e constitue la premie`re e´tape vers la caracte´risation de l’e et du traitement
(e cacite´/toxicite´).
La mise en e´vidence de la relation entre la dose absorbe´e (par une cible tumorale ou par
les OAR) et les e ets biologiques observe´s justifie la pertinence des approches de dosime´trie
clinique dans un nombre croissant d’indications [Strigari et al. 2014].
[Flux et al. 2010] ont de´montre´, apre`s 60 ans d’application du traitement du cancer
di e´rencie´ de la thyro¨ıde a` l’iode-131, que le succe`s de celui-ci e´tait finalement plus forte-
ment corre´le´ a` la dose absorbe´e aux tissus thyro¨ıdiens re´siduels apre`s la thyro¨ıdectomie qu’a`
l’activite´ administre´e au patient. Les re´sultats de cette e´tude, ainsi que de celles de Gaze
et al. [Gaze et al. 2005], et Buckley et al. [Buckley et al. 2009] ont de´montre´ que l’admi-
nistration d’une valeur d’activite´ e´tablie empiriquement me`ne a` des doses absorbe´es corps
entier tre`s variables, tout comme les doses absorbe´es a` la tumeur. Elles ont e´galement prouve´
l’impact du calcul dosime´trique sur la capacite´ a` anticiper la toxicite´ et a` optimiser le trai-
tement. Une e´tude dosime´trique re´alise´e sur le ZevalinTM par [Bischof Delaloye et al. 2009]
a re´ve´le´ que, dans le cas de patients traite´s pour un lymphome folliculaire avance´ – avec une
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faible charge tumorale re´siduelle apre`s chimiothe´rapie –la toxicite´ he´matologique n’e´tait pas
corre´le´e aux doses absorbe´es au corps entier et a` la moelle osseuse suite mais qu’en revanche
la survie sans re´cidive l’e´tait. Ce re´sultat est cependant a` nuancer avec l’influence probable
des chimiothe´rapies survenues avant la RIT sur la radiosensibilite´ de la moelle osseuse.
Il ressort clairement de ces di e´rentes e´tudes que la caracte´risation et l’optimisation des
traitements de RIV passe par le calcul de la dose absorbe´e, de fac¸on la plus personnalise´e
possible pour permettre une meilleure compre´hension de la relation dose absorbe´e-e ets
biologiques.
1.2 La dosime´trie en me´decine nucle´aire
Dans le domaine de la me´decine nucle´aire a` vise´e the´rapeutique, il est ne´cessaire de
de´terminer la quantite´ de radiations rec¸ues par les tissus lors d’un traitement, qu’il s’agisse
des tumeurs cible´es ou des OAR environnants.
Les approches dosime´triques de´veloppe´es en Me´decine Nucle´aire vont eˆtre de´taille´es ici,
en commenc¸ant par le formalisme du MIRD, qui constitue une re´fe´rence incontournable dans
le domaine.
1.2.1 Le formalisme du MIRD
Dans l’objectif de normaliser les pratiques et quantifier l’e´nergie rec¸ue par les tissus selon
un meˆme formalisme, le comite´ du MIRD (Medical Internal Radiation Dose Comittee) a
de´fini di e´rentes grandeurs dosime´triques ainsi que les me´thodes ge´ne´rales de calcul s’y rap-
portant. 25 pamphlets ont a` ce jour e´te´ publie´s par le MIRD, depuis la premie`re publication
datant de 1968, le MIRD Primer, re´vise´ en 1991 [Loevinger et al. 1991]. Ce MIRD Pri-
mer de´finissait les principales grandeurs se rapportant au calcul de la dose absorbe´e. Divers
pamphlets ont e´galement consiste´ en la publication de valeurs de re´fe´rence calcule´es sur des
fantoˆmes anthropomorphes. En 2009, le pamphlet n˚21 [Bolch et al. 2009] a e´te´ re´dige´ dans
l’objectif de moderniser et de standardiser la nomenclature dosime´trique jusque la` utilise´e,
y associant certains concepts de´veloppe´s en paralle`le par la Commission Internationale de
Protection Radiologique (CIPR) – se rapportant davantage a` la me´decine nucle´aire a` vise´e
diagnostique – et fusionnant les terminologies et les symboles pour des grandeurs e´nonce´es
avec celles de la CIPR [ICRP 1991, ICRP 2007]. Le principe de ce pamphlet reste comme son
pre´de´cesseur de proposer des grandeurs dosime´triques se rapportant aux e ets de´terministes
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en RIV, lie´s a` de fortes doses de radiations. C’est cependant la nomenclature dosime´trique
du MIRD primer qui sera utilise´e dans la suite de ce manuscrit, la nomenclature du pamhlet
n˚21 ne faisant pas l’unanimite´ et s’appreˆtant a` eˆtre a` nouveau modifie´e.
La premie`re grandeur dosime´trique, introduite par Ellett et al. [Ellett et al. 1964, Ellett
et al. 1965] et par la suite utilise´e par le MIRD, est la fraction absorbe´e „(k Ω h). Cette
grandeur sans unite´ exprime la fraction d’e´nergie E0 e´mise par un organe source h et absorbe´e
dans un organe cible k.
„(k Ω h) = E
E0
(1.2.2)
Normalise´e par la masse de l’organe cible mk, elle est nomme´e πfraction absorbe´e mas-
sique∫ et s’exprime en kg≠1 :
 (k Ω h) = „(k Ω h)
mk
(1.2.3)
Le formalisme du MIRD exprime la dose absorbe´e par un organe cible k pendant une
dure´e ramene´e a` l’infini, pour des de´sinte´grations ayant eu lieu dans des organes sources h
comme e´tant le produit de deux facteurs : l’activite´ cumule´e A˜h et le facteur S.
Dk = A˜h ◊ S(k Ω h) (1.2.4)
L’activite´ cumule´e A˜h correspond a` l’ensemble des de´sinte´grations ayant eu lieu dans les
organes sources h. Ce facteur est un indicateur de la biodistribution du radiopharmaceutique
dans le corps humain au cours du temps, ou pharmacocine´tique. L’activite´ cumule´e s’obtient
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Cette activite´ cumule´e A˜h est souvent exprime´e sous forme de temps de re´sidence · , qui
correspond a` l’activite´ cumule´e normalise´e par l’activite´ injecte´e A0. Ce temps de re´sidence




Le facteur S correspond a` la dose moyenne absorbe´e par un organe cible k pour une seule
de´sinte´gration e´mise dans un organe source h. Il de´pend notamment des proprie´te´s physiques
du radionucle´ide conside´re´ mais e´galement de la densite´ et de la composition atomique des
tissus traverse´s par les particules e´mises par ce radionucle´ide. Contrairement a` l’activite´
cumule´e qui de´pend du radiopharmaceutique et du patient, le facteur S est spe´cifique a` un
radionucle´ide donne´. Il se calcule en fonction de l’e´nergie moyenne e´mise par transformation
nucle´aire ”i (produit du nombre de particules de type i par transition nucle´aire et de l’e´nergie
par particule de type i) et de la fraction absorbe´e massique  (k Ω h), et s’exprime en
Gy.Bq≠1.s≠1 :
S(k Ω h) =ÿ
i
 i  (k Ω h)
Avec  i = ni Ei
(1.2.7)
Il est souvent inte´ressant de distinguer deux types de cas lors du calcul de facteur S, selon
l’origine de l’e´nergie e´mise :
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— L’auto-absorption, lorsque la dose absorbe´e dans un organe cible correspond a` un
de´poˆt d’e´nergie e´mise par ce meˆme organe. L’organe source et l’organe cible sont
donc confondus (k = h).
— L’irradiation croise´e, lorsque la dose absorbe´e dans un organe cible correspond a` un
de´poˆt d’e´nergie e´mise par les organes a` proximite´. L’organe source et l’organe cible
sont distincts (k ”= h).
La Table 1.1 re´sume les di e´rents symboles, grandeurs et unite´s dans le sche´ma du MIRD
(dans la version du pamphlet 21).
1.2.2 Dose e´quivalente
Au-dela` des e ets de´terministes radio-induits apparaissant au-dessus d’un certain seuil de
dose absorbe´e, l’utilisation de grandeurs dosime´triques de´crivant les e ets stochastiques est
propose´e par la CIPR, re´pondant ainsi a` des proble´matiques de me´decine nucle´aire diagnos-
tique. Les concepts de dose e´quivalente et de dose e cace, spe´cifiques a` la radioprotection,
ont e´te´ introduits en 1991 par la CIPR dans sa publication 60 [ICRP 1991] afin d’associer
a` la dose absorbe´e la notion de risques lie´s au type de rayonnement ou a` la radiosensibilite´
des di e´rents tissus. Une mise a` jour de ces concepts a e´te´ re´alise´e en 2007 [ICRP 2007]
dans l’objectif d’y inte´grer le retour d’expe´rience sur l’application des recommandations et
e´galement de s’adapter aux connaissances actuelles.
Ainsi, selon les dernie`res recommandations de la CIPR [ICRP 2007], la dose e´quivalente
HT dans un tissu cible T est la somme des doses absorbe´es dues a` chaque type de rayonnement
R, ponde´re´es par un facteur wR de´fini par la CIPR en fonction du rayonnement conside´re´





Ce facteur de ponde´ration radiatif wR introduit la notion d’e cacite´ biologique relative
(EBR) qui permet de distinguer l’e et biologique induit par un rayonnement ionisant donne´
compare´ a` un autre pour une meˆme quantite´ d’e´nergie absorbe´e. Les risques stochastiques lie´s
au type de rayonnement sont de ce fait estime´s et pris en compte dans le calcul dosime´trique.
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La valeur de wR varie de 1 pour les photons et e´lectrons a` 20 pour les rayonnements –, comme
re´sume´ dans la Table 1.2.
Ainsi ponde´re´e, la dose absorbe´e D en gray devient la dose e´quivalente H en sievert
(Sv). Un second facteur de ponde´ration dit tissulaire, wT (Table 1.3), permet de prendre
e´galement en compte les risques stochastiques lie´s a` la radiosensibilite´ de certains organes ou
tissus cibles. Il repre´sente la contribution d’un tissu pris individuellement au de´triment global
associe´ aux e ets stochastiques radio-induits. La somme totale des facteurs de ponde´ration
tissulaires est par conse´quent e´gale a` 1 (qT wT = 1).
Pour chaque type de tissu, la moyenne des doses e´quivalentes homme HMT et femme HFT
est ensuite ponde´re´e par le facteur wT correspondant et la somme totale sur l’ensemble des







La dose e cace E s’exprime en sievert, tout comme la dose e´quivalente HT .
Figure 1.1: Calcul de la dose e cace selon les recommandations de la publication 103 de la CIPR.
Source : ICRP 2007
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Les calculs d’activite´ cumule´e sont donc e ectue´s a` partir de jeux de donne´es provenant
d’une cohorte de patients. Le facteur S se de´termine au contraire sur un fantoˆme anthro-
pomorphe – l’Homme ou la Femme de re´fe´rence de la CIPR dont les donne´es sont de´finies
dans la publication 89 [ICRP 2002] et dont une version voxe´lise´e est propose´e dans la publi-
cation 110 [ICRP 2009]. Puis les doses absorbe´es re´sultantes sont ponde´re´es et moyenne´es
pour obtenir la dose e cace, comme re´sume´ sur la figure 1.1. L’objectif recherche´ est l’es-
timation d’une dose e cace prenant en compte l’ensemble des risques lie´s a` un examen
scintigraphique donne´ et pour une population entie`re : il s’agit d’une proble´matique lie´e a` la
me´decine nucle´aire diagnostique.
La proble´matique de la me´decine nucle´aire a` vise´e the´rapeutique est la recherche d’une
relation dose-e et ; le calcul de la dose absorbe´e est dans ce cas e ectue´ de la fac¸on la plus
spe´cifique possible.
Les trois e´tapes e´tablies par le formalisme du MIRD pour le calcul dosime´trique sont :
la quantification de l’activite´, la de´termination de l’activite´ cumule´e et le calcul des facteurs
S. Ces e´tapes sont mises en œuvre de fac¸on di e´rente selon l’objectif recherche´ : le calcul de
la dose e cace ou la mise en e´vidence d’une relation dose-e et.
1.2.3 La quantification de l’activite´
L’activite´ Ah repre´sente le nombre de de´sinte´grations par seconde ayant lieu dans une
re´gion source h donne´e et a` un temps t donne´ apre`s l’injection du radiopharmaceutique
(temps post-injection). Elle de´pend a` la fois de l’activite´ injecte´e A0 et de la pe´riode e cace
Teff du radiopharmaceutique. Celle-ci s’exprime en fonction des pe´riodes physique Tphys et








D’apre`s le formalisme du MIRD, la dose absorbe´e est exprime´e en fonction de l’activite´
cumule´e dans divers organes sources. Celle-ci s’obtenant par inte´gration de l’activite´ au cours
du temps, la quantification de l’activite´ dans les organes sources doit eˆtre re´pe´te´e a` di e´rents
temps post-injection. Il s’agit de localiser les di e´rentes fixations du radiopharmaceutique
dans le corps du patient.
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Cette quantification peut s’e ectuer selon di e´rentes me´thodes, avec ou sans imagerie
scintigraphique.
1.2.3.1 Me´thodes sans imagerie (comptages et pre´le`vements)
Il existe di e´rents types de me´thodes de quantification n’utilisant pas l’imagerie scinti-
graphique.
Le taux de rayonnements e´mis par le patient peut eˆtre mesure´ par comptage externe a`
di e´rents temps graˆce a` un compteur de type Geiger-Mu¨ller ou encore une sonde a` iodure
de sodium (NaI). Ce type de comptage permet d’obtenir la fixation corps entier, et parfois
l’activite´ d’un organe source dans les cas ou` la fixation est extreˆmement localise´e : c’est le
cas par exemple pour le traitement du cancer de la thyro¨ıde par l’iode 131.
La collecte des selles et de l’urine du patient peut eˆtre re´alise´e au cours de son traitement.
Le comptage de l’activite´ pre´sente dans l’urine dans les premie`res heures apre`s l’injection
apporte une information importante d’un point de vue dosime´trique et comple´mentaire de
l’imagerie, lorsque l’activite´ est encore trop e´leve´e pour eˆtre de´tecte´e par imagerie scintigra-
phique, sous peine de saturation de l’e´lectronique de de´tection de l’appareillage.
Une quantification de l’activite´ peut e´galement eˆtre re´alise´e sur les e´chantillons de sang
pre´leve´s sur le patient, graˆce a` un syste`me d’activime`tres (chambres d’ionisation a` e´lectrome`tre)
et de compteurs — ou “.
Enfin, l’activite´ dans les tumeurs peut eˆtre quantifie´e dans certains cas (tumeurs acces-
sibles et de petites dimensions) sur des e´chantillons de tissus tumoraux obtenus par biopsie.




La gamma-came´ra, ou came´ra a` scintillation, sche´matise´e sur la figure 1.2, est un dispositif
compose´ d’un ensemble de cristaux scintillateurs (le NaI(Tl) dans la plupart des cas). Ces
scintillateurs de´tectent les photons e´mis lors de la de´sinte´gration, au sein du patient, d’un
radioe´le´ment e´metteur “.
Un collimateur compose´ de canaux (septa) est positionne´ en entre´e de la gamma-came´ra,
se´lectionnant les photons “ incidents selon leur direction (limitant ainsi la de´tection de pho-
tons di use´s dans le patient). Son e´paisseur de´pend de l’e´nergie des photons a` se´lectionner.
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La largeur des septa, quant a` elle, influe sur la re´solution de l’image, mais e´galement sur la
sensibilite´. Des collimateurs de basse, moyenne et haute e´nergie, haute re´solution ou non, sont
ainsi utilise´s en fonction du type de radioe´le´ment. La ge´ome´trie des septa varie e´galement.
Chaque photon “ re´ussissant a` traverser le collimateur sans eˆtre absorbe´ est converti
en photon lumineux par e et photoe´lectrique dans le scintillateur. Ce photon lumineux
traverse alors un guide de lumie`re qui joue le roˆle d’interface entre le cristal et le tube
photomultiplicateur (PM) et permet au photon de conserver une trajectoire rectiligne jus-
qu’a` la photocathode du tube photomultiplicateur. Lorsque le photon lumineux arrive sur la
photocathode, il est converti en e´lectron par e et photoe´lectrique ; cet e´lectron est ensuite
de´multiplie´ en e´lectrons secondaires par des dynodes en traversant le tube photomultipli-
cateur. Le nombre d’e´lectrons secondaires forme´s de´pend du gain des dynodes. A l’issue
de ce tube, les e´lectrons secondaires sont collecte´s par une anode et transforme´s en impul-
sions e´lectriques dont l’amplitude est proportionnelle a` l’e´nergie de´pose´e dans le cristal par
le rayonnement “ initial. Chaque impulsion e´lectrique produite dans l’un des de´tecteurs de
la gamma-came´ra est analyse´e par une e´lectronique d’acquisition, discrimine´e en fonction
de son amplitude et convertie en une valeur nume´rique. La position et l’e´nergie de chaque
photon “ incident sont ainsi reconstitue´es.
Figure 1.2: Repre´sentation sche´matique d’une gamma-came´ra. Source : The`se de doctorat de D.
Lazaro, 2003
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La gamma-came´ra peut eˆtre utilise´e en mode planaire (avec une seule ou deux teˆtes de
de´tection positionne´es de part et d’autre du patient). Elle peut e´galement eˆtre utilise´e en
mode tomographique, les teˆtes de de´tections se de´plac¸ant en rotation autour du patient, ce
qui permet de reconstituer une image en trois dimensions a` partir des di e´rentes projections.
Il s’agit de la Tomographie d’Emission MonoPhotonique (TEMP).
La de´tection est perturbe´e par di e´rents phe´nome`nes, qu’il s’agisse d’une acquisition
planaire ou tomographique, ce qui induit certains biais dans la quantification de l’activite´.
Parmi ces phe´nome`nes, qu’ils soient lie´s aux processus physiques d’interactions rayonnement-
matie`re ou au syste`me de de´tection : l’atte´nuation, l’auto-absorption dans les sources e´paisses,
la di usion (figure 1.3), la pe´ne´tration septale (figure 1.3), le bruit de fond ou encore le
temps mort du syste`me de de´tection (pour de forts taux de comptage). Diverses me´thodes
de corrections sont par conse´quent propose´es pour chacun des modes d’acquisition afin de
pallier ces phe´nome`nes.
Figure 1.3: Repre´sentation sche´matique d’une gamma-came´ra. Source : The`se de doctorat de D.
Lazaro, 2003
En mode planaire, la repre´sentation en 2D d’une distribution d’activite´ en 3D dans
le corps du patient peut e´galement mener a` des proble`mes de quantification lorsque les
tissus sources sont superpose´s sur les images planaires. C’est pourquoi, malgre´ la simplicite´
de l’acquisition en mode planaire et son confort pour le patient (temps d’acquisition plus
courts), les protocoles d’imagerie a` vise´e dosime´trique incluent de plus en plus le mode
tomographique, qui s’a ranchit du proble`me de superposition des organes du fait de la
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reconstruction en 3D des projections 2D obtenues sous plusieurs incidences angulaires.
Un compromis entre les me´thodes de quantification en modes planaire (2D) et tomo-
graphique (3D) est e´galement propose´ par un ensemble de me´thodes nomme´es 2,5D [Ferrer
et al. 2011], permettant l’utilisation des informations anatomiques tridimensionnelles et des
proprie´te´s d’atte´nuation apporte´es en paralle`le par des acquisitions tomodensitome´triques
(TDM).
1.2.3.2.2 Imagerie planaire : me´thodes des vues conjugue´es
Principe ge´ne´ral et correction d’atte´nuation
La me´thode des vues conjugue´es est une me´thode de quantification en 2D. Il s’agit de
de´terminer l’activite´ dans une re´gion source a` partir des acquisitions scintigraphiques pla-
naires obtenues en vue ante´rieure et en vue poste´rieure, c’est-a`-dire re´alise´es a` 180˚ l’une de
l’autre par deux teˆtes de de´tection.
L’activite´ fixe´e dans un organe source est de´termine´e par le contourage d’une re´gion
d’inte´reˆt (ROI) correspondant a` cet organe source sur chacune des vues et le comptage du
nombre moyen de coups de´tecte´s dans cette ROI. La moyenne ge´ome´trique des nombres de
coups de´tecte´s en vues ante´rieure et en poste´rieure est ge´ne´ralement re´alise´e.
Pour appliquer une correction de l’atte´nuation, la connaissance des coe cients d’atte´nuation
propres a` chaque tissu est e´galement ne´cessaire et s’obtient par l’acquisition d’une image dite
de π transmission ∫. Celle-ci peut eˆtre une image re´alise´e avec une source de cobalt-57, ou
une acquisition TDM re´alise´e en simultane´ sur un dispositif hybride de type TEMP/TDM.
Le nombre de coups de´tecte´s sur chacune des acquisitions planaires de´pend de la profon-
deur de la source dans le corps du patient :
CA = C0 exp≠µd etCP = C0 exp≠µ(L≠d) (1.2.11)
Ou` :
— CA est le nombre de coups de´tecte´s en vue ante´rieure
— CP est le nombre de coups de´tecte´s en vue poste´rieure
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— C0 est le nombre de coups de´tecte´s dans un cas π ide´al ∫ sans atte´nuation
— µ est le coe cient d’atte´nuation de la re´gion source
— d est la profondeur d a` laquelle est positionne´e la source dans le patient
— L est l’e´paisseur du patient pour la section correspondant a` la source
Connaissant le nombre de coups de´tecte´s en vues ante´rieure et poste´rieure, il est possible
de s’a ranchir de la notion de profondeur de la source lors de la de´termination de l’activite´.






Ou` K est le facteur de sensibilite´ de la came´ra e´quipe´e de son collimateur, obtenu dans
l’air (en coups.MBq≠1).
Ce facteur de sensibilite´ K, ou facteur de calibration, permettant la conversion du nombre
de coups de´tecte´s en activite´ absolue (en Bq), peut eˆtre obtenu par la mesure d’une source
d’activite´ connue (source e´talon), dans l’air, pendant une dure´e fixe et a` proximite´ du patient.
[Siegel et al. 1999] recommandent dans le pamphlet 16 du MIRD d’e ectuer cette mesure
a` chaque acquisition post-injection. Une tout autre me´thode [Koral et al. 2000] consiste a`
calculer ce facteur de sensibilite´ en e ectuant le ratio de l’activite´ injecte´e et du nombre de
coups de´tecte´s dans une re´gion d’inte´reˆt trace´e autour du patient, et ce lors d’une acquisition
re´alise´e juste apre`s l’injection (avant la premie`re vidange de la vessie).
Une fois cette correction d’atte´nuation applique´e par la me´thode des vues conjugue´es,
l’erreur sur la quantification s’en trouve largement diminue´e : elle descend sous la barre des
10% en l’absence de superposition d’organes et de bruit de fond [King et Farncombe, 2003].
Correction de la di usion
Comme e´nonce´ pre´ce´demment, outre l’atte´nuation, di e´rents phe´nome`nes induisent des
erreurs dans la quantification de l’activite´ en imagerie scintigraphique. En mode planaire,
tout comme en mode tomographique, l’image doit eˆtre corrige´e de la di usion. En e et, aux
e´nergies utilise´es en me´decine nucle´aire, la di usion Compton est l’interaction rayonnement-
matie`re pre´dominante dans les tissus mous. Les photons di use´s dans le patient, d’e´nergie
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re´sultante infe´rieure a` celle des photons incidents, peuvent franchir la barrie`re du collimateur
(si leur angle de di usion est faible) et eˆtre de´tecte´s par la gamma-came´ra.
Un feneˆtrage en e´nergie de 15 a` 20% autour du pic photoe´lectrique est ge´ne´ralement ap-
plique´ sur le spectre de´tecte´, ce qui permet de s’a ranchir d’une partie du di use´. Cependant,
les photons di use´s d’un faible angle restent su samment e´nerge´tiques pour eˆtre de´tecte´s
malgre´ ce feneˆtrage, et sont responsables d’une diminution du contraste dans l’image et de
de´fauts de quantification.
Plusieurs me´thodes peuvent eˆtre mises en œuvre pour pallier ce phe´nome`ne. Parmi elles,
celle du π build up ∫, mise au point par Wu et Siegel [Wu et Siegel 1984] combine la me´thode
des vues conjugue´es et l’utilisation de facteurs de build-up pre´calcule´s expe´rimentalement.
Cette me´thode du re´haussement ou π build-up ∫ pre´sente l’avantage d’eˆtre applique´e simul-
tane´ment a` la correction d’atte´nuation.
Autres me´thodes de correction de la di usion, les me´thodes soustractives sont les plus
couramment utilise´es. L’une d’entre elles est le feneˆtrage asyme´trique, qui consiste en le
re´haussement du seuil infe´rieur de la feneˆtre en e´nergie applique´e autour du pic photoe´lectrique
(feneˆtre devenant donc asyme´trique autour de ce pic), permettant ainsi la diminution de la
part de di use´ incluse dans l’image.
Pour aller plus loin, la me´thode de la double feneˆtre en e´nergie (DEW pour π Double
Energy Window ∫) [Jaszczak et al. 1984], repose sur l’hypothe`se que la distribution (I)
des photons dans la feneˆtre en e´nergie du pic photoe´lectrique combine la contribution des
photons primaires (P) et celle des photons di use´s (D), et que la contribution du di use´ dans
cette feneˆtre principale peut eˆtre estime´e a` partir de la distribution des photons (I2) dans
une feneˆtre spectrale plus basse en e´nergie (ne contenant donc que du di use´). Un facteur
correctif (k) liant les distributions des photons dans chaque feneˆtre spectrale est ensuite a`
appliquer lors de la soustraction de la distribution de la seconde feneˆtre a` la premie`re :
P = I ≠D = I ≠ k I2 (1.2.13)
La di culte´ de cette me´thode re´side dans l’estimation du facteur k liant les deux distri-
butions. Celui-ci peut eˆtre de´termine´ par l’expe´rimentation ou par calcul qu’il soit de type
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Figure 1.4: Me´thode de correction de la di usion de la π double-feneˆtre en e´nergie ∫, pour laquelle
une feneˆtre basse en e´nergie (FBE) dans laquelle se situe la distribution des photons I2 est juxtapose´e
a` la feneˆtre du pic photoe´lectrique (FPPE), contenant la distribution de photons I. Source : adapte´
de [Siegel et al. 1999]
analytique ou statistique (simulation Monte-Carlo). Cependant la variabilite´ de la di usion
selon le milieu traverse´ en fait un facteur tre`s complexe a` estimer. D’autre part, la distri-
bution spatiale du di use´ e´tant fonction de la perte d’e´nergie et de l’ordre de di usion, la
feneˆtre en e´nergie principale contient par conse´quent des photons di use´s d’un faible angle
et du premier ordre de di usion, tandis qu’une feneˆtre plus basse en e´nergie prend en compte
des photons di use´s avec un plus grand angle et d’un ordre de di usion supe´rieur.
Autre me´thode soustractive, celle de la triple feneˆtre en e´nergie (TEW pour π Triple
Energy Window ∫) est a` la fois simple et la plus fiable : il su t de juxtaposer deux feneˆtres
en e´nergie e´troites de part et d’autre de la feneˆtre spectrale du pic photoe´lectrique (feneˆtre
principale). Une fois le nombre de photons connu dans chacune de ces deux feneˆtres, l’aire
sous la courbe de´finie entre ces deux feneˆtres est obtenue par la me´thode des trape`zes et
constitue la contribution des photons di use´s, a` soustraire a` la distribution de photons dans
la feneˆtre principale. L’inconve´nient majeur de cette me´thode est l’amplification du bruit,
engendre´e par la soustraction de nombreux photons. Son avantage inde´niable est la simplicite´
de sa mise en œuvre, aucun facteur de ponde´ration n’ayant a` eˆtre calibre´.
Outre les me´thodes soustractives, des me´thodes telles que l’analyse factorielle [Mas et al.
1990] ont e´galement e´te´ mises au point dans les anne´es 1990.
En pratique, les me´thodes de type π feneˆtrage en e´nergie ∫ sont les plus utilise´es en
routine clinique pour leur simplicite´, la correction de la di usion e´tant souvent estime´e se-
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Figure 1.5: Me´thode de correction de la di usion de la π triple-feneˆtre en e´nergie ∫, pour laquelle
les feneˆtres basse en e´nergie (FBE) et haute en e´nergie (FHE) sont juxtapose´es a` la feneˆtre du pic
photoe´lectrique (FPPE). Source : adapte´ de [Siegel et al. 1999]
condaire en comparaison d’autres phe´nome`nes comme celui de l’atte´nuation. Pourtant, la
correction de la di usion a fait l’objet d’avance´es notables depuis le de´but des anne´es 2000,
en particulier graˆce a` la mode´lisation Monte-Carlo.
D’autres phe´nome`nes que l’atte´nuation et la di usion sont e´galement a` corriger pour
une quantification correcte de l’activite´, qu’ils soient lie´s au syste`me de de´tection ou aux
interactions des rayonnements avec la matie`re, tels que le bruit de fond, la superposition
des organes, le temps mort, ou encore la pe´ne´tration septale. On appelle pe´ne´tration septale
le phe´nome`ne qui a lieu lorsque certains photons traversent le septa du collimateur sans
interagir, bien que leur trajectoire suive un angle critique ; ces photons sont donc de´tecte´s
par le cristal et il en re´sulte un flou dans l’image et une baisse du contraste. Une correction
de ce phe´nome`ne est donc ne´cessaire avant la quantification. Avant tout, les constructeurs
limitent le taux de pe´ne´tration septale en choisissant des dimensions optimales du collimateur
(une combinaison optimale des valeurs de longueur de septa H, d’e´paisseur de trou e, et
d’e´paisseur de septum s, comme illustre´ sur la Figure 1.6) [Muehllehner et Luig 1973]. Ce
taux de pe´ne´tration septale π constructeur ∫ correspondant seulement a` la probabilite´ de
pe´ne´tration septale suivant l’e´paisseur traverse´e par les photons la plus faible, la pe´ne´tration
septale peut eˆtre bien plus importante lorsque les photos traversent des e´paisseurs de septa
plus e´leve´es (plusieurs septa conse´cutifs par exemple).
Des corrections peuvent donc eˆtre mises en œuvre, elles concernent aussi bien l’ame´lioration
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Figure 1.6: Dimensions d’un collimateur. Source : The`se de doctorat de D. Lazaro, 2003
de la collimation (utilisation de collimateurs a` tre`s haute e´nergie par exemple [Dewaraja et
al. 2000], ou potentiellement utilisation d’autres mate´riaux comme le tungste`ne [Formiconi
2002]) ou l’application de me´thodes de correction conjointes di usion-pe´ne´tration septale
[King et al 1986, Macey et al. 1995].
La qualite´ des images scintigraphiques est donc conditionne´e par les performances du
syste`me de de´tection. Di e´rents phe´nome`nes directement lie´s aux interactions dans le patient
ont e´galement un impact sur la qualite´ de l’image, en particulier l’atte´nuation et la di usion.
1.2.3.2.3 Imagerie tomographique
Le principe d’une acquisition en mode tomographique est le suivant : la teˆte de de´tection
de la gamma-came´ra tourne autour du patient, et des projections du patient sont acquises
selon di e´rentes incidences angulaires.
Des projections 2D sont obtenues sous di e´rentes incidences angulaires, et l’ensemble de
ces projections 2D est ensuite utilise´ pour une reconstruction de l’image en 3D. Il existe
deux grands types de reconstruction tomographique : la reconstruction analytique (expres-
sion continue du proble`me de reconstruction tomographique) et la reconstruction ite´rative
(expression discre`te).
La me´thode de reconstruction analytique utilise´e dans les services cliniques est celle de
la re´troprojection filtre´e (FBP). Cette me´thode pre´sente l’avantage d’eˆtre rapide, simple a`
imple´menter et disponible sur tous les dispositifs tomographiques commercialise´s (TEMP,
TEP, TDM). Elle est cependant peu adapte´e a` la reconstruction de donne´es incomple`tes ou
acquises selon une ge´ome´trie complexe. De plus, des arte´facts d’e´pandage en e´toile sont intro-
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Figure 1.7: Acquisition en mode tomographique : la teˆte de de´tection tourne autour le patient et
une projection est enregistre´e pour chaque angle de rotation. Source : The`se de doctorat de A. Bitard,
2007
duits sur les images du fait d’un nombre restreint de projections utilise´es lors de l’ope´ration
de re´troprojection.
Les me´thodes ite´ratives, telles que les me´thodes alge´briques (π Algebraic Reconstruc-
tion Technique ∫ (ART) de [Gordon et al. 1940]) ou les me´thodes statistiques (algorithmes
π Expectation Maximization ∫ (EM) [Shepp et Vardi 1982, Lange et Carson 1984], al-
gorithmes π Maximum Likelihood Expectation Maximization ∫ (ML-EM) et leur version
acce´le´re´e π Ordered Subset Expectation Maximization ∫ (OSEM) [Hudson et Larkin 1994]),
permettent de s’a ranchir de certains de ces proble`mes.
Les corrections des phe´nome`nes physiques nuisant a` la qualite´ de l’image, tels que l’atte´nuation
et la di usion, doivent eˆtre applique´es en mode tomographique e´galement. Cependant, di e´rentes
options sont disponibles en vue de l’application de ces corrections. Concernant la correction
d’atte´nuation, celle-ci peut eˆtre mise en œuvre sur les projections acquises [Bellini et al.
1979, Tanaka et al. 1984] (avant reconstruction), sur les coupes reconstruites [Chang 1978]
ou pendant la reconstruction lorsqu’elle est de type ite´ratif [Lalush et Tsui 1994, Gullberg et
al. 1986]. La correction de la di usion, elle, ne peut eˆtre applique´e qu’avant ou pendant la re-
construction. Des e´tudes ont cependant montre´ que les me´thodes permettant la mode´lisation
de la fonction de re´ponse du di use´ dans le projecteur d’un algorithme de reconstruction de
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type ite´ratif conduisent a` de meilleurs re´sultats en termes de pre´cision de la quantification
et de rapport signal sur bruit [Walrand et al. 1994, Kadrmas et al. 1998].
Le choix de la me´thode, qu’elle soit analytique ou ite´rative, ou encore dans ce dernier
cas alge´brique ou statistique, mais e´galement celui des divers parame`tres de reconstruction
a` de´terminer dans chaque cas apre`s l’acquisition des projections, ont une incidence notable
sur la qualite´ de la quantification en mode tomographique. Celle-ci pre´sente un avantage
certain par rapport a` la quantification en mode planaire, celui d’e´viter les biais de quanti-
fication lie´s a` la superposition des organes. D’autre part, l’information s’obtient a` l’e´chelle
du voxel, ce qui permet d’e´valuer l’he´te´roge´ne´ite´ de la biodistribution du radiopharmaceu-
tique dans le patient et notamment au sein des organes sources. L’activite´ cumule´e peut
potentiellement eˆtre calcule´e a` l’e´chelle du voxel e´galement, ce qui augmente par la suite
la re´solution spatiale du calcul dosime´trique. En outre, le contraste est augmente´ dans les
petites structures hyperfixantes. En revanche, les acquisitions tomographiques s’ave`rent plus
longues et plus contraignantes pour les patients. C’est pourquoi les me´thodes de quantifi-
cation interme´diaires, appele´es π 2,5D ∫ par [Ferrer et al. 2011], apportent un compromis
inte´ressant.
1.2.3.2.4 Me´thodes 2,5D
La me´thode de quantification en mode planaire ou me´thode des vues conjugue´es pre´sente
l’inconve´nient majeur de l’incertitude sur le calcul de l’activite´ dans des re´gions ou` les or-
ganes sont superpose´s dans le plan de projection, et ce malgre´ les corrections propose´es
notamment par Siegel et al [Siegel et al. 1999]. Une quantification en mode tomographique
n’est pas toujours possible en pratique dans les centres cliniques et peut eˆtre contraignante
pour le patient, c’est pourquoi les me´thodes de quantification assiste´es par simulation (ou
me´thodes 2,5D) peuvent pre´senter des avantages. Il s’agit d’utiliser les informations anato-
miques apporte´es par le TDM pour de´terminer l’activite´ dans certaines re´gions anatomiques
(de´finies sur les images TDM), en faisant l’hypothe`se que l’activite´ est constante dans cha-
cune de ces re´gions. Ces me´thodes utilisent donc les informations acquises en mode 2D issues
de l’imagerie fonctionnelle et les informations 3D issues de l’imagerie anatomique TDM et
reposent globalement sur la mode´lisation du processus de projection et sur l’inversion d’un
syste`me d’e´quations line´aires. Diverses me´thodes issues de ce principe ge´ne´ral ont e´te´ pro-
pose´es, notamment celle de Goris et al [Goris et al. 1994], mais e´galement l’approche CAMI
[Liu et al. 1996] ou encore la me´thode QPlanar [He et Frey, 2006]. L’inconve´nient de ce type
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de me´thodes assiste´es par simulation est qu’elles reposent sur deux hypothe`ses fortes : celle
que l’activite´ est re´partie de fac¸on uniforme dans les re´gions anatomiques conside´re´es, et que
les volumes acquis en 3D sont parfaitement recale´s avec les images 2D.
En pratique, les protocoles dosime´triques di e`rent encore beaucoup entre les centres cli-
niques pratiquant des e´tudes dosime´triques : dans la majorite´ de ces centres, la quantification
est re´alise´e sur des images scintigraphiques planaires associe´es a` des cartes d’atte´nuation ob-
tenues par TDM ou graˆce a` de sources de cobalt-57 (de moins en moins). Certains centres
cliniques ayant davantage de moyens a` leur disposition sont en mesure d’e ectuer la quan-
tification en mode tomographique. Les me´thodes de correction applique´es varient elles aussi
beaucoup d’un centre a` l’autre. Quoiqu’il en soit, une fois la quantification de l’activite´
re´alise´e sur des images acquises a` di e´rents temps apre`s l’injection, s’en suit l’e´tape de
de´termination de l’activite´ cumule´e.
1.2.4 La de´termination de l’activite´ cumule´e
La quantification de l’activite´ dans les di e´rents re´gions sources ou a` l’e´chelle du voxel
me`ne ensuite au calcul de l’activite´ cumule´e ou des temps de re´sidence. Cette e´tape est
cruciale pour la dosime´trie en radiothe´rapie interne vectorise´e, et la de´termination de fac¸on
juste et pre´cise de l’activite´ cumule´e est loin d’eˆtre triviale.
1.2.4.1 Inte´gration de la courbe Activite´-temps
Une fois l’activite´ quantifie´e dans chaque re´gion source a` di e´rents temps post-injection,
son e´volution au cours du temps est repre´sente´e par une courbe activite´-temps (TAC) (figure
1.8).
Deux grandes phases peuvent eˆtre distingue´es dans l’e´volution de l’activite´ au cours du
temps : une phase de distribution ou de fixation du radiopharmaceutique dans le volume
source conside´re´ et une phase d’e´limination du radiopharmaceutique du volume source. Cer-
tains radiopharmaceutiques ont une phase de fixation plutoˆt lente dans un volume d’inte´reˆt
donne´, tandis que d’autres pre´sentent une fixation quasi-instantane´e. La phase d’e´limination
quant a` elle peut se scinder en deux parties distinctes : une phase d’e´limination rapide et
une phase d’e´limination lente.
Ces di e´rentes possibilite´s confe`rent a` la courbe activite´-temps une allure variable, ce qui
influe sur la fac¸on d’obtenir l’activite´ cumule´e, i.e. de calculer l’aire sous la courbe.
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Figure 1.8: Courbe Activite´-Temps. Source : The`se de doctorat de L. Hadid 2011
Figure 1.9: Deux des allures possibles de la Courbe Activite´-Temps. La phase d’e´limination peut
eˆtre pre´ce´de´e d’une phase de fixation (a` gauche) ou non (a` droite).
Des me´thodes plus ou moins e´labore´es sont utilise´es pour inte´grer l’activite´ en fonction
du temps.
La me´thode des trape`zes est une solution simple d’inte´gration de l’activite´ entre chaque
point de la courbe (chaque temps d’acquisition). Apre`s le dernier point, la courbe est souvent
prolonge´e suivant la pe´riode physique du radioe´le´ment. Cette me´thode a pour avantage sa
simplicite´ mais surestime tre`s largement l’activite´ cumule´e dans la plupart des cas.
Une me´thode plus pre´cise est celle de l’ajustement de courbes (π fitting ∫) [Motulsky
et Christopoulos 2005], selon un mode`le mathe´matique, dont les coe cients sont de´termine´s
par un processus ite´ratif. L’activite´ cumule´e est ensuite directement de´rive´e par inte´gration a`
l’infini (l’e´limination du radiopharmaceutique est conside´re´e comme comple`te) de la fonction
qui de´coule de ce mode`le mathe´matique et des coe cients associe´s. L’e´volution de l’activite´
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pi exp≠⁄i t (1.2.14)
Ou` A0 est l’activite´ injecte´e, n le nombre d’exponentielles, ⁄n la constante de de´croissance
de An(t), et ou` An(0) = A0 pn Le choix du nombre d’exponentielles n est directement lie´ a`
la division de la courbe activite´-temps en di e´rentes phases de fixation et d’e´limination. Par
exemple, pour un radiopharmaceutique pre´sentant une phase de fixation instantane´e, une
phase d’e´limination rapide et une phase d’e´limination lente dans un organe donne´, l’ajuste-
ment de la courbe activite´-temps s’e ectue selon une fonction bi-exponentielle.







Quelle que soit la me´thode, l’estimation de l’activite´ cumule´e est intrinse`quement lie´e a`
l’e´chantillonnage temporel des acquisitions. Par exemple, dans le cas ou` le radiopharmaceu-
tique pre´sente une phase d’e´limination rapide dans l’organe source d’inte´reˆt, l’extrapolation
de la courbe a` partir des valeurs d’activite´ quantifie´es sur des images uniquement acquises
durant la phase de d’e´limination lente conduit a` une sous-estimation de l’aire sous la courbe.
Le protocole d’acquisitions a` vise´e dosime´trique doit donc eˆtre e´tabli apre`s une e´tude pre´cise
de la pharmacocine´tique du radiopharmaceutique qui permet de de´finir cet e´chantillonnage
temporel, tout en prenant en compte les contraintes lie´es a` l’utilisation du dispositif scinti-
graphique, au patient et a` l’activite´ injecte´e – si celle-ci est tre`s e´leve´e, la premie`re image
doit eˆtre acquise tardivement par mesure de radioprotection du personnel, et e´galement pour
limiter les phe´nome`nes de temps mort et d’empilement des de´tecteurs (permettre au syste`me
de de´tection de fonctionner dans une plage line´aire).
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1.2.4.2 Mode`les compartimentaux
Le propos de la mode´lisation compartimentale en me´decine nucle´aire est de distinguer la
re´partition de l’activite´ en di e´rents compartiments fonctionnels au sein desquels l’activite´ est
distribue´e uniforme´ment. Les compartiments sont relie´s les uns aux autres par des constantes
de transfert (entre´e/sortie) de l’activite´ d’un compartiment vers l’autre.
Figure 1.10: Mode`le bi-compartimental, avec transfert entre compartiments et vers l’exte´rieur.
Les constantes de transfert entre compartiments symbolise´es par Kij sont des constantes
de temps et s’expriment en temps≠1.
En pharmacocine´tique, la constante de transfert entre le compartiment 1 et le comparti-
ment 2 est note´e K12 et celle entre le compartiment 2 et le compartiment 1 K21.
Les e´quations qui re´gissent les transferts entre compartiments sont du type :
dQ2
dt
= K12 ◊Q1 (1.2.16)
Et en me´decine nucle´aire, pour une activite´ variant au cours du temps :
dq2(t)
dt
= K12 ◊ q1(t) (1.2.17)
36
1.2. La dosime´trie en me´decine nucle´aire
La distribution de l’activite´ au cours du temps peut ainsi eˆtre exprime´e se´pare´ment pour
chacun des compartiments, sous forme de courbes activite´-temps : La re´partition du corps hu-
Figure 1.11: Exemple de Courbes Activite´-Temps d’un mode`le tri-compartimental
main en volumes fonctionnels et la de´finition des diverses constantes de transfert du mode`le
compartimental permettent ainsi d’e´tablir une biodistribution plus pre´cise de l’activite´ et
donc un calcul plus rigoureux de l’activite´ cumule´e. La di culte´ lie´e a` l’e´chantillonnage tem-
porel est e´galement contourne´e lorsque le mode`le compartimental est de´fini : les constantes
de transfert su sent a` de´terminer l’activite´ cumule´e dans un compartiment donne´.
Des logiciels de d’analyse, de simulation et de mode´lisation compartimentale tels que
SAAM II [Cobelli et Foster 1998] sont utilise´s pour la mode´lisation compartimentale en
me´decine nucle´aire.
Le mode`le fixe´ a priori lors d’une mode´lisation compartimentale est ge´ne´ralement de´crit
par une somme d’exponentielles (mode`le mono, bi ou tri-exponentiel). Il est cependant pos-
sible de s’abstenir de fixer un mode`le de de´part, graˆce a` une me´thode base´e sur l’analyse
spectrale [Murase 2003].
En re´sume´, l’activite´ cumule´e est obtenue par inte´gration de l’activite´ quantifie´e sur
des images scintigraphiques acquises a` di e´rents temps post-injection, sur l’ensemble du
temps ne´cessaire a` l’e´limination comple`te du radiopharmaceutique. Cette inte´gration peut
eˆtre re´alise´e graˆce a` la me´thode des trape`zes, conside´re´e comme insu sante mais malgre´
tout re´gulie`rement utilise´e, et par ajustement des donne´es selon un mode`le mono ou bi-
exponentiel. Ce calcul est ge´ne´ralement e ectue´ a` l’e´chelle de l’organe, mais est e´galement
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re´alisable a` l’e´chelle du voxel lorsque la quantification a e´te´ e ectue´e en mode tomographique.
La dernie`re e´tape de la chaˆıne dosime´trique, apre`s la quantification de l’activite´ et la
de´termination de l’activite´ cumule´e, est le calcul des facteurs S.
1.2.5 La de´termination du facteur S
Une fois l’activite´ cumule´e calcule´e par inte´gration de la courbe activite´-temps, le facteur
S entre chaque organe/tissu source et cible doit lui aussi eˆtre de´termine´. Le calcul de ce
facteur S repose sur trois composantes principales :
— Les donne´es physiques des isotopes radioactifs utilise´s pour le traitement ou l’exa-
men d’imagerie scintigraphique, i.e. le spectre d’e´mission des particules suite a` la
de´sinte´gration de l’isotope.
— La ge´ome´trie dans laquelle a lieu le transport des particules, qui peut eˆtre standard
(mode`le anatomique) ou personnalise´e (images anatomiques du patient).
— Le mode de calcul du de´poˆt d’e´nergie dans l’organe cible, duˆ aux interactions des
particules e´mises par l’organe source avec la matie`re, qui peut eˆtre de type indirect
(DPK ou DVK) ou direct (simulation Monte-Carlo).
Concernant les donne´es physiques des isotopes radioactifs, les donne´es de de´sinte´gration
utilise´es pour le calcul des de´poˆts d’e´nergie sont ge´ne´ralement bien de´finies pour chaque ra-
dioe´le´ment : parmi les laboratoires travaillant a` la mise a` disposition de donne´es physiques de
radioisotopes, figurent l’Oak Ridge National Laboratory (ORNL) du Tennessee, qui regroupe´
les donne´es publie´es dans la publication 38 de la CIPR [ICRP 1983] ainsi que diverses autres
donne´es utiles en radioprotection, mais e´galement le National Institute of Standards of Tech-
nology (NIST) dont les bases de donne´es sur les proprie´te´s physiques des radioisotopes sont
accessibles en ligne. Eckerman et Endo ont publie´ le π MIRD Radionuclide Data and Decay
Schemes ∫ en 2008 [Eckerman et Endo 2008], ouvrage de´taillant les e´nergies et probabilite´s
d’e´mission des di e´rents types de particules lors de la de´sinte´gration de 333 radionucle´ides
di e´rents provenant de 87 e´le´ments chimiques.
Le calcul du de´poˆt d’e´nergie peut se faire selon plusieurs modes, direct ou indirect, et
le choix du mode de calcul est e´tabli en fonction du milieu traverse´ par les particules, des
sources et cibles conside´re´es, et de la pre´cision souhaite´e.
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1.2.5.1 Les mode`les anatomiques a` l’e´chelle clinique
La description de la morphologie du patient en revanche constitue l’une des principales
sources d’incertitude lors du calcul de facteurs S. En e et, l’anatomie du patient peut eˆtre
repre´sente´e de fac¸on plus ou moins fide`le, ce qui a pour incidence d’introduire des biais dans
le calcul final de la dose absorbe´e [Divoli et al. 2009].
Deux solutions sont possibles :
— La morphologie du patient peut eˆtre de´crite graˆce a` l’utilisation directe des images de
type anatomique (TDM, IRM) du patient, auquel cas la pre´cision de´pend uniquement
de la qualite´ de l’image.
— La morphologie du patient est repre´sente´e par un mode`le anthropomorphe, ce qui
confe`re plus ou moins de re´alisme.
Le choix entre ces deux grandes cate´gories de repre´sentation de l’anatomie de´pend avant
tout de l’objectif lie´ au calcul de la dose absorbe´e : s’agit-il d’obtenir des valeurs de re´fe´rence ?
C’est le cas en me´decine nucle´aire diagnostique, lorsqu’un nouveau radiopharmaceutique doit
eˆtre caracte´rise´ par exemple. S’agit-il de comparer di e´rents traitements de radiothe´rapie
interne vectorise´e ? Ou d’e´tablir la quantite´ optimale d’activite´ a` injecter lors de la se-
conde e´tape d’un traitement fractionne´ ? La pre´cision avec laquelle la dose absorbe´e doit
eˆtre calcule´e conditionne a` la fois le choix de la repre´sentation de l’anatomie du patient et la
de´termination de l’activite´ cumule´e. Les di e´rentes possibilite´s sont pre´sente´es dans la Table
1.4.
La repre´sentation du patient par un mode`le anthropomorphes se distingue selon trois
cate´gories de mode`les anatomiques : les mode`les mathe´matiques, les mode`les voxe´lise´s et les
mode`les hybrides.
D’autre part, certains mode`les anthropomorphes sont dits π de re´fe´rence ∫. Les donne´es
de re´fe´rence concernant l’homme et la femme (ainsi que les donne´es pe´diatriques) sont
di e´rentes pour la population occidentale, chinoise, japonaise, bre´silienne pour ne citer que
celles-ci, ce qui donne lieu a` autant de mode`les anthropomorphes de re´fe´rence. Peu d’entre
eux sont cependant utilise´s pour le calcul des facteurs S.
1.2.5.1.1 Mode`les anthropomorphes mathe´matiques
Les mode`les de type mathe´matique sont les plus anciens des trois cate´gories de mode`les
anthropomorphes. Ils sont constitue´s de formes ge´ome´triques simples comme des sphe`res, des
cylindres ou des coˆnes repre´sentant les di e´rents organes et sont de´crites par des e´quations
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mathe´matiques.
Le premier de ces mode`les est de´veloppe´ par Fisher et Snyder dans les anne´es 1960 au
Oak Ridge National Laboratory (ORNL) [Fisher et Snyder 1966, Fisher et Snyder 1967],
et inte´gre´ dans le pamphlet n˚ 5 du MIRD en 1975 [Snyder et al. 1975] pour le calcul de
fractions absorbe´es massiques lors de l’e´mission de sources monoe´nerge´tiques de photons (et
dans la re´vision du pamphlet n˚ 5 en 1978 [Snyder et al. 1978]). Il s’agit d’un mode`le herma-
phrodite de´crit dans la version re´vise´e de 1978 par 3 sections principales (Figure 1.12) : un
cylindre elliptique contenant les bras, le torse et les hanches ; deux coˆnes tronque´s circulaires
repre´sentant les jambes ; un second cylindre elliptique repre´sentant la teˆte.
Ce mode`le contient 22 organes di e´rents et trois tissus distincts : les tissus mous, les
poumons et les os, de densite´s respectives arrondies a` 1 g.cm≠3, 0,3 g.cm≠3 et 1,5 g.cm≠3, et
de composition massique de´taille´e. Les re´gions d’importance dosime´trique conside´re´es comme
moindres ne sont pas incluses (mains, pieds, oreilles, nez).
Figure 1.12: Vues exte´rieure et ante´rieure (teˆte et tronc) du mode`le anthropomorphe hermaphrodite
de Fisher-Snyder. Source : [Snyder et al. 1978]
Ce mode`le dit π de Fisher-Snyder ∫, le´ge`rement modifie´, est ensuite associe´ aux mode`les
pe´diatriques de´veloppe´s par Cristy [Cristy 1980] ; ces six mode`les – un homme adulte her-
maphrodite, un nouveau-ne´ et quatre enfants de 1, 5, 10 et 15 ans – sont alors utilise´s pour
le calcul de fractions absorbe´es massiques pour des sources monoe´nerge´tiques de photons,
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valeurs publie´es dans les rapports ORNL par Cristy et Eckerman [Cristy et Eckerman 1987].
Dans ces rapports, le mode`le utilise´ pour l’enfant de 15 ans pre´sente la particularite´, par
rapport a` la version cre´e´e par Cristy en 1980, d’eˆtre adapte´ a` la femme adulte de re´fe´rence
[ICRP 1975]. En e et, ce mode`le repre´sente a` la fois un garc¸on de 15 ans et une femme adulte,
leur poids et dimensions e´tant sensiblement les meˆmes. Des modifications de taille, position
ou composition tissulaire sont cependant apporte´es pour certains organes tels que les ovaires,
l’ute´rus et les tissus mammaires. La taille du foie est le´ge`rement modifie´e e´galement, tout
comme la position de la ve´sicule biliaire.
Figure 1.13: Dimensions des six mode`les du rapport ORNL 1987 de Cristy et Eckerman. Source :
[Xu 2014]
A la suite de ces travaux, l’e´quipe de Stabin [Stabin et al. 1995] propose quatre nou-
veaux mode`les venant comple´ter la se´rie de mode`les pe´diatriques de Cristy et Eckerman :
il publie de nouvelles valeurs de fractions absorbe´es massiques, toujours pour des sources
monoe´nerge´tiques de photons, cette fois pour la femme adulte et la femme enceinte a` chaque
trimestre de sa grossesse. Le fœtus de 3 mois n’est pas mode´lise´ a` part entie`re (il est repre´sente´
par une structure homoge`ne de densite´ e´quivalente a` celle des tissus mous), tandis que les
fœtus de 6 et 9 mois sont mode´lise´s sous la forme d’un cylindre recouvert de plusieurs
he´misphe`res repre´sentant le tissu ute´rin, le placenta et la paroi ute´rine.
Enfin, en paralle`le des travaux mene´s a` l’Oak Ridge National Laboratory, le centre na-
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Figure 1.14: A gauche, la mode´lisation de l’ute´rus a` 9 mois de grossesse ; a` droite la mode´lisation
du tronc de la femme enceinte dans son dernier trimestre. Source : [Stabin et al. 1995]
tional allemand de Recherche pour l’environnement et la sante´ Helmholtz Zentrum Mu¨nchen
(HZM), connu auparavant sous le nom de GSF, de´veloppe lui aussi des mode`les anthro-
pomorphes adultes, cette fois sexuellement di e´rencie´s, a` partir du mode`le hermaphrodite
de Fischer-Snyder. Une mise a` l’e´chelle des masses est re´alise´e avec un ratio de 0,83 sur
la masse du corps entier – puis sur la base des donne´es de re´fe´rence de la CIPR pour les
masses de re´fe´rence des di e´rents organes – pour obtenir le mode`le fe´minin EVA. Les organes
sexuels sont eux ajoute´s spe´cifiquement a` chacun des mode`les, ADAM et EVA [Kramer et
al. 1982]. Ces deux mode`les ont contribue´ au calcul des coe cients de conversion de dose de
la publication 74 de la CIPR [ICRP 1996].
Divers mode`les mathe´matiques ont e´galement e´te´ cre´e´s pour repre´senter des ethnies
autres qu’occidentales. C’est le cas par exemple du Chinese Mathematical Phantom (CMP)
de´veloppe´ par les chercheurs de l’universite´ Tsinghua de Pe´kin a` partir des donne´es de
l’Homme de re´fe´rence asiatique et de l’Homme de re´fe´rence chinois [Qiu et al. 2008].
Cependant, les mode`les mathe´matiques ont peu a` peu e´te´ remplace´s, en raison de leur
manque de re´alisme et des avance´es technologiques, par de nouveaux mode`les dits π voxe´lise´s
∫, plus repre´sentatifs de la morphologie des patients.
1.2.5.1.2 Mode`les anthropomorphes voxe´lise´s
Les mode`les voxe´lise´s ont e´te´ pre´sente´s comme une ame´lioration des mode`les existants. Au
lieu de repre´senter les di e´rentes re´gions anatomiques par des e´quations complexes de´finissant
des formes ge´ome´triques simples, les mode`les voxe´lise´s sont construits a` partir d’images
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Figure 1.15: Mode`les anthropomorphes mathe´matiques sexue´s ADAM et EVA. Source : [Kramer et
al. 1982]
anatomiques tomodensitome´triques (TDM) ou par Re´sonance Magne´tique (IRM) acquises
sur des personnes re´elles.
Ces mode`les sont des images nume´riques (matrices en trois dimensions) constitue´es de
voxels (pixels en trois dimensions) de largeur, hauteur et e´paisseur fixe. Les images anato-
miques utilise´es pour la cre´ation de ces mode`les voxe´lise´s sont compose´es d’un grand nombre
de coupes dans l’axe longitudinal, ces coupes e´tant elles-meˆmes constitue´es de pixels (2D)
dont la taille est ge´ne´ralement de l’ordre du millime`tre carre´. L’e´paisseur de coupe (taille du
voxel selon l’axe z) est plus e´leve´e, de l’ordre de 4 a` 5 mm, en raison des contraintes d’acqui-
sition de l’image : re´duire les temps d’acquisition et/ou la dose absorbe´e au patient dans le
cas d’un TDM. La re´solution spatiale est donc plus faible en longitudinal qu’en transversal
dans ces images nume´riques 3D, exception faite des mode`les construits a` partir de coupes
de cadavres, comme celles issues du jeu de donne´es propose´ par le Visible Human Project
(VHP) [Xu et al. 2000]. La pre´cision des mode`les voxe´lise´s est ainsi limite´e par les dimensions
des voxels qui les composent.
Le de´veloppement d’un mode`le anthropomorphe voxe´lise´ inclut di e´rentes e´tapes : la
se´lection d’un jeu d’images anatomiques de bonne qualite´, c’est-a`-dire de la meilleure re´solution
spatiale possible ; la segmentation des organes et tissus d’inte´reˆt, e ectue´e de fac¸on manuelle
ou semi-automatise´e sur des logiciels de´die´s ; l’assignation a` chaque voxel d’une valeur (in-
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dice) le liant a` un organe ou tissu de composition atomique et de densite´ de´finies.
Parmi les nombreux mode`les voxe´lise´s disponibles – plus de trente-huit selon Zaidi et
Xu [Zaidi et Xu 2007], celui de Zubal a e´te´ l’un des premiers mis a` disposition [Zubal et al.
1994]. Sa de´finition a e´te´ re´alise´e a` l’universite´ de Yale graˆce a` la segmentation manuelle de 35
organes ou tissus sur des images TDM et IRM d’un patient masculin et adulte repre´sentatif
en poids et taille de l’Homme de Re´fe´rence de la CIPR [ICRP 2002]. Ce mode`le se limitant
a` la teˆte et au torse, et e´tant mis a` la disposition de la communaute´ internationale, d’autres
e´quipes (Dawson et al 1997, Sjo¨green et al 2001) ont pu le comple´ter par des bras et des
jambes, tandis que Kramer et al [Kramer et al. 2003] ont de´veloppe´ le mode`le MAX (Male
Adult voXel) a` l’universite´ de Re´cife (Bre´sil) sur la base des donne´es de Zubal et suivant les
spe´cifications de l’Homme de Re´fe´rence de la CIPR 89.
Kramer et son e´quipe ont ensuite de´veloppe´ l’e´quivalent fe´minin de MAX, FAX (Female
Adult Voxel) [Kramer et al. 2004], a` partir d’images TDM de deux femmes, l’une pour le
tronc, le cou et la teˆte et l’autre pour les jambes et les pieds. Les organes segmente´s sont ceux
inclus dans le calcul de la dose e cace (21 organes), ainsi que le cœur et les tissus adipeux.
Deux ans plus tard, Kramer et al ont re´vise´ les mode`les MAX et FAX [Kramer et al. 2006]
pour s’approcher des valeurs de re´fe´rence de la CIPR 89 (en particulier le squelette), cre´ant
ainsi MAX06 et FAX06.
Le VIP-Man
Comme e´nonce´ pre´ce´demment, certaines e´quipes se sont e´galement attele´es a` de´velopper
des mode`les voxe´lise´s de haute re´solution spatiale, en utilisant essentiellement les photogra-
phies couleur d’un tre`s grand nombre de coupes cryoge´niques obtenues sur des cadavres.
C’est le cas notamment du VIP-Man, mode`le de´veloppe´ au sein du VHP a` partir du cadavre
d’un condamne´ a` mort de 38 ans, 1m86 et 90 kgs [Xu et al. 2000].
La` ou` les images TDM auraient donne´ une taille de voxels de 0,94 mm x 0,94mm x 1 mm,
les images photographiques des coupes (obtenues apre`s conge´lation) ont permis d’obtenir une
taille de voxels de 0,33 mm x 0,33 mm x 1 mm. L’e´paisseur des coupes est elle-meˆme bien
plus fine que pour un mode`le de´veloppe´ de fac¸on π classique ∫ a` partir des images TDM
ou IRM d’un sujet vivant. Le VIP-Man be´ne´ficie ainsi de la meilleure re´solution spatiale
parmi les mode`les anthropomorphes masculins existants a` ce jour (l’e´quivalent fe´minin du
VIP-man a quant a` lui une e´paisseur de coupe encore plus faible : 0,33 mm).
En outre, la segmentation de 1400 structures di e´rentes a e´te´ re´alise´e pour ce projet,
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Figure 1.16: Vues du VIP-Man (a) Vue corps entier (b) Vue 3D du torse (c) Vue 3D de la teˆte et
du cerveau. Source : [Xu et al. 2000]
ce qui lui confe`re, associe´ a` la tre`s haute re´solution spatiale, un re´alisme et une pre´cision
contrastant avec la simplicite´ des mode`les mathe´matiques pre´sente´s pre´ce´demment comme
le mode`le de Fisher-Snyder (Figure 1.12).
Figure 1.17: Comparaison de la repre´sentation de neuf organes entre le mode`le de Fisher-Snyder (a`
gauche) et le VIP-Man (a` droite). Source : [Zaidi et Xu 2007]
Famille de 12 mode`les voxe´lise´s de l’ex-GSF
D’autres travaux concernant les mode`les voxe´lise´s ont e´te´ mene´s en paralle`le au Helmholtz
Zentrum Mu¨nchen (HZM), ex-GSF, a` partir de la fin des anne´es 80, suite a` l’e´laboration des
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mode`les mathe´matiques ADAM et EVA. Une famille de 12 mode`les voxe´lise´s a ainsi e´te´
de´veloppe´e a` partir d’images TDM de volontaires sains et de patients [Petoussi-Henss et al.
2002]. BABY (be´be´ de 8 semaines, corps entier) et CHILD (fillette de 7 ans, corps entier)
sont les premiers mode`les voxe´lise´s mis au point, suivis du premier mode`le adulte voxe´lise´
GOLEM (homme adulte, corps entier) dont les caracte´ristiques de taille et poids (176 cm,
69 kg) e´taient en relative ade´quation avec les donne´es de l’homme de re´fe´rence de la CIPR
89 (176 cm, 73 kg).
Les mode`les DONNA, FRANK, HELGA et IRENE ont suivi, DONNA repre´sentant une
femme de grande taille (176 cm, 79 kg), IRENE a` l’inverse une femme de petite corpulence
(163 cm, 51 kg), et FRANK et HELGA e´tant des mode`les π teˆte et tronc ∫ d’adultes homme
et femme. Le GSF se voyant a` cette pe´riode confier la construction de mode`les voxe´lise´s
repre´sentant l’homme et la femme de re´fe´rence de la CIPR, en collaboration avec un sous-
groupe de recherche de la CIPR (Comite´ 2, groupe 4 DOCAL pour π Dose Calculations ∫), la
suite des travaux a consiste´ a` adapter les mode`les voxe´lise´s existants aux donne´es de re´fe´rence
de la CIPR 89. GOLEM, plutoˆt repre´sentatif de l’homme de re´fe´rence, a ainsi e´te´ modifie´
pour proposer tout d’abord le mode`le GODWIN, dans une premie`re tentative de construction
de mode`les voxe´lise´s de re´fe´rence. En revanche, l’absence de mode`le fe´minin correspondant
aux caracte´ristiques de la femme de re´fe´rence de la CIPR (163 cm, 60 kg) a conduit a` la
segmentation du mode`le LAURA (167 cm, 59 kg), ensuite modifie´ pour obtenir une premie`re
version de mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence KLARA (163 cm, 60 kg). Onzie`me mode`le
cre´e´ par l’e´quipe du Helmoholtz Zentrum Mu¨nchen, le VISIBLE HUMAN a e´te´ construit
graˆce aux donne´es TDM du Visible Human Project, version donc moins re´solue du VIP-Man
de Xu et al. Le douzie`me et dernier mode`le est KATJA, une femme adulte enceinte, dont
le fœtus a e´te´ mode´lise´ a` partir d’images IRM des re´gions abdominale et pelvienne d’une
femme dans sa 24e`me semaine de grossesse.
Le nombre d’organes et tissus segmente´s sur ces di e´rents mode`les a e´volue´ au cours
du temps, allant de 54 organes/tissus distincts pour CHILD a` 136 (+19 pour le fœtus)
organes/tissus pour KATJA. Les caracte´ristiques de ces douze mode`les, telles que le nombre
d’organes segmente´s, l’e´paisseur de coupe ou encore le volume des voxels, sont pre´sente´es en
Annexe A.
Outre le mode`le de Zubal, les mode`les MAX et FAX, le VIP-Man et la famille de mode`les
de l’ex-GSF, divers mode`les voxe´lise´s tels que les mode`les chinois [Zhang et al. 2007, Zhang
et al. 2010], japonais [Saito et al. 2001, Sato et al. 2007, Sato et al. 2009] ou encore core´ens
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Figure 1.18: Comparaison des mode`les mathe´matique (a` gauche) et voxe´lise´ (a` droite) de l’ex-GSF.
Source : [Xu et al. 2000]
[Choi et al. 2006, Kim et al. 2008, Kim et al. 2010] sont e´galement disponibles.
Mode`les voxe´lise´s de re´fe´rence de la CIPR 110
Enfin, deux derniers mode`les, d’inte´reˆt majeur pour les travaux re´alise´s durant cette
the`se, sont a` pre´senter dans la cate´gorie des mode`les voxe´lise´s : les mode`les voxe´lise´s de
re´fe´rence de la CIPR 110 : REX et REGINA.
Ces deux mode`les ont e´te´ de´veloppe´s en re´ponse a` un constat : les travaux re´alise´s a`
l’ex-GSF ont prouve´ que les formes ge´ome´triques d’organes des mode`les mathe´matiques
type MIRD-5 pre´sentaient une simplification excessive ayant une influence sur les facteurs S
re´sultants [Zankl et al. 2002]. Il a donc e´te´ convenu de recalculer ces facteurs S a` partir de
mode`les voxe´lise´s cette fois, et correspondant aux crite`res de re´fe´rence de la CIPR, i.e. les
donne´es de re´fe´rence de la CIPR 89.
A cet e et, les mode`les LAURA et GOLEM de l’ex-GSF ont a` nouveau e´te´ modifie´s
(comme ils l’avaient e´te´ pour concevoir KLARA et GODWIN) pour atteindre les valeurs
de re´fe´rence de la CIPR 89 et cre´er les mode`les REX et REGINA [Becker et al. 2007]. La
publication 110 de la CIPR est de´die´e a` la description de ces mode`les adultes voxe´lise´s de
re´fe´rence, de la cre´ation des mode`les a` la liste de´taille´e des organes segmente´s source et cible
(masses et localisation), sans oublier la sous-segmentation du squelette [ICRP 2009].
Les e´tapes suivantes ont e´te´ requises : ajustement de la taille du corps et de la masse du
squelette par mise a` l’e´chelle des voxels ; ajustement des masses des organes aux valeurs de
re´fe´rence en ajoutant ou soustrayant le nombre requis de voxels dans les organes ; ajustement
de la masse corps entier aux valeurs de re´fe´rence par addition ou soustraction d’un nombre
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approprie´ de voxels du tissu adipeux. L’objectif e´tant donc ici de limiter au maximum les
modifications du squelette afin de conserver la structure du corps. GOLEM ayant la meˆme
taille que l’homme adulte de re´fe´rence, la valeur d’origine d’e´paisseur de coupe a pu eˆtre
conserve´e (8 mm). En revanche, LAURA e´tant plus grande que la femme adulte de re´fe´rence
(167 cm contre 163 cm), une re´duction de l’e´paisseur de coupe a e´te´ ne´cessaire (de 5 mm a`
4,84 mm). Les caracte´ristiques re´sultantes sont pre´sente´es dans la Table 1.5.
141 organes di e´rents ont e´te´ segmente´s pour ces mode`les, parfois en distinguant les
composantes gauche et droite d’organes apparie´s, ou en identifiant se´pare´ment les di e´rentes
structures d’un organe (par exemple : le cortex re´nal, la me´dulla re´nale et le bassinet du
rein).
Figure 1.19: Vues corps entier des mode`les voxe´lise´s masculin et fe´minin de re´fe´rence de la CIPR
110. Source : [Xu 2014]
Ces mode`les voxe´lise´s ont donc e´te´ utilise´s pour le calcul de factions absorbe´es massiques
(SAFs) de sources monoe´nerge´tiques photons ou d’e´lectrons [Hadid et al. 2010] ou de coe -
cients de conversion de dose (DCFs) pour des sources externes de radiations [Schattl et al.
2007]. Cependant, si ces mode`les ont permis de combler un manque de standardisation dans
l’utilisation de mode`les anthropomorphes pour la dosime´trie, leur e´paisseur de coupe e´leve´e
(8 mm pour le mode`le masculin) ne permet pas une repre´sentation su samment re´aliste
d’organes de faible e´paisseur tels que la peau ou les organes creux (vessie, ve´sicule biliaire,
coeur).
En re´ponse a` ce proble`me, Yeom et al [Yeom et al. 2013] ont de´veloppe´ une version plus
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pre´cise du mode`le voxe´lise´ masculin de re´fe´rence de la CIPR, en convertissant les voxels
en surfaces polygonales. Marcatili et al [Marcatili et al. 2014] ont e´galement propose´ une
approche permettant d’adapter l’e´chantillonnage spatial des cartes de dose absorbe´e obtenue
par Monte-Carlo dans les organes ne´cessitant un niveau de pre´cision plus e´leve´, graˆce a`
l’utilisation de modules VTK [Schroeder et al. 2006] permettant la cre´ations de volumes
MESH polygonaux dans des structures existantes.
La ne´cessite´ de ces adaptations explique l’arrive´e, dans la bibliothe`que de mode`les an-
thropomorphes disponibles pour le calcul dosime´trique, de mode`les dits π hybrides ∫, com-
binant la flexibilite´ d’une approche mathe´matique et le re´alisme procure´ par la segmentation
d’images anatomiques lors du de´veloppement de mode`les voxe´lise´s.
1.2.5.1.3 Mode`les anthropomorphes hybrides
Les mode`les anthropomorphes hybrides constituent la troisie`me ge´ne´ration de mode`les
anthropomorphes, consistant en la mode´lisation sous forme de mailles polygonales (MESH)
ou de surfaces lisses appele´es de type Splines (NURBS, pour Non-Uniform Rational Basis
Splines) des diverses formes d’organes constituant le mode`le anthropomorphe.
Figure 1.20: Mode´lisation d’un poumon gauche selon di e´rentes me´thodes. (a) Mode´lisation
mathe´matique classique (CSG pour π Constructive Solid Geometry ∫) avant soustraction de la forme
B a` la forme A. (b) Apre`s soustraction de B a` A. (c) Mode´lisation voxe´lise´e. (d) Mode´lisation a` l’aide
de polygones MESH. Source : [Xu 2014]
Depuis le de´but des anne´es 2000, le nombre de mode`les hybrides a sans cesse augmente´ :
en 2014, Xu recensait dix groupes de recherche travaillant sur cet axe, et au moins 183
mode`les hybrides (ou BREP pour π Boundary Representation ∫ selon la nomenclature de
Xu) [Xu 2014].
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Segars a e´te´ le premier a` mode´liser l’anatomie sous forme de NURBS dans sa the`se de
doctorat [Segars 2001], cre´ant le mode`le NCAT (NURBS-Based Cardiac-Torso Phantom) en
remplacement du mode`le mathe´matique MCAT (Mathematical Cardio-Torso Phantom) 4D,
pre´ce´demment de´veloppe´ a` l’Universite´ de Caroline de Nord a` partir du mode`le du MIRD-5
dans l’objectif d’une utilisation en imagerie scintigraphique (TEMP et TEP) [Segars et al.
2001b, Segars et al. 2010, Segars et al. 2010b].
Ce mode`le NCAT a e´te´ de´veloppe´ sur la base d’un jeu d’images TDM du Visible Human
Project (scans TDM acquis tous les 1mm, avec un pixel de 0,898 x 0,898 mm2), constituant
ainsi un mode`le 3D, puis e´tendu a` une quatrie`me dimension par l’inte´gration des mouvements
cardiaques et respiratoires.
Figure 1.21: Evolution des mode`les mathe´matiques (MIRD-5, MCAT) aux mode`les hybrides
(NCAT, XCAT, MOBY et ROBY). Source : [Zaidi et Xu 2007]
Plus re´cemment, une famille de mode`les hybrides du type 4D-XCAT (4D eXtended
CArdiac-Torso) a e´te´ de´veloppe´e par Segars et al [Segars et al. 2010], incluant des mode`les
corps entier masculin et fe´minin base´s sur les jeux de donne´es du Visible Human Project, tout
comme NCAT. Ces mode`les permettent la ge´ne´ration de simulations TEMP, TEP et TDM,
et incluent eux-aussi les mouvements respiratoires et cardiaques. De nombreux mode`les ont
ainsi pu eˆtre cre´e´s sur la base de XCAT-4D, dont la bibliothe`que de mode`les de Segars
contenant 35 mode`les masculins et 23 mode`les fe´minins [Segars et al. 2013].
Le groupe de recherche de Xu au Rensselaer Polytechnic Institute (RPI) a quant a` lui
adapte´ le VIP-Man pour y inclure les mouvements respiratoires, se basant sur les travaux
de Segars sur NCAT [Xu et Shi 2005], cre´ant ainsi le π 4D-VIP-Man Chest ∫.
L’e´quipe de Xu [Xu et al. 2007] a e´galement mis au point une se´rie de mode`les hybrides
(ou BREP) de femmes enceintes de 3, 6 et 9 mois, respectivement appele´s RPI-P3, RPI-P6
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Figure 1.22: Sept mode`les hybrides de la famille XCAT. Source : [Xu 2014]
et RPI-P9. Des mode`les homme et femme adultes appele´s RPI Adult Male (RPI-AM) et
RPI Adult Female (RPI-AF) [Zhang et al. 2009] dont les organes sont adapte´s aux donne´es
de re´fe´rence de la CIPR 89 ont ensuite e´te´ de´veloppe´s, suivis de versions modifie´es par Ding
et al [Ding et al. 2012] en vue de la repre´sentation de personnes en surpoids ou situation
d’obe´site´, dont l’indice de masse corporelle se situe entre 26 et 48 (πRPI BMI-ajustable∫,
mode`les homme et femme).
Figure 1.23: Mode`les RPI-P de femmes enceintes. (a) Mode´lisation sous forme de MESH d’un fœtus
de 9 mois. (b) Mode´lisation de la me`re et du fœtus a` 3, 6 et 9 mois de grossesse. Source : [Xu 2014]
Les versions hybrides des mode`les MAX et FAX, MASH et FASH, ont e´galement e´te´
publie´es par l’e´quipe de Kramer [Cassola et al. 2010, Kramer et al. 2010], toujours graˆce a`
la me´thode de mode´lisation BREP, et en ajustant les organes aux valeurs de re´fe´rence de
la CIPR 89. Des di e´rences notables ont e´te´ mises en e´vidence entre MASH et FASH et
les mode`les RPI-AF et RPI-AM, malgre´ la volonte´ des e´quipes de part et d’autre de faire
correspondre les mode`les avec les donne´es de re´fe´rences de la CIPR. Une bibliothe`que de 18
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mode`les a ensuite e´te´ mise a` disposition un an plus tard [Cassola et al. 2011].
Il a d’autre part e´te´ e´tabli par la CIPR que les futurs fantoˆmes de re´fe´rence pe´diatriques
seront base´s sur la se´rie de mode`les hybrides de l’Universite´ de Floride publie´e par l’e´quipe
de Bolch, constitue´e de nouveau-ne´s et d’enfants (1, 5, 10 et 15 ans), fille et garc¸on, et d’un
couple d’adultes homme et femme [Lee et al. 2007, Lee et al. 2008, Bolch et al. 2010, Lee et
al. 2010]. Ces mode`les ont e´te´ cre´e´s de la fac¸on suivante : les mesh polygones ont e´te´ ge´ne´re´
sur la base d’images TDM acquises sur des patients ; ces mesh ont ensuite e´te´ convertis au
format NURBS ; les di e´rents contours de mesh ont e´te´ extraits pour ge´ne´rer des surfaces
NURBS ; les organes ont e´te´ ajuste´s pour correspondre aux valeurs de re´fe´rence de la CIPR ;
enfin, chaque mode`le constitue´ de NURBS a e´te´ voxe´lise´ afin de permettre l’imple´mentation
sous forme d’images pour la simulation Monte-Carlo.
Les mode`les anthropomorphes ont donc e´volue´ de fac¸on conside´rable depuis la fin des
anne´es 80, dans l’objectif invariable d’ame´liorer le re´alisme anatomique de ces mode`les.
Les mode`les voxe´lise´s sont ainsi venus remplacer les mode`les mathe´matiques, mais le calcul
dosime´trique sur la base de ces mode`les voxe´lise´s pre´sente certains inconve´nients, comme la
limitation de l’e´chantillonnage spatial, qui entraˆıne la surestimation de la dose absorbe´e dans
les organes de faible e´paisseur. En e et, si un e´chantillonnage de 2mm x 2mm x 2mm est
satisfaisant pour la majorite´ des organes, des organes d’e´paisseur infe´rieure a` ces 2mm sont
ramene´s a` la taille d’un voxel entier, impactant ainsi le calcul de dose absorbe´e. Le calcul
de la dose absorbe´e a` la moelle osseuse rouge et a` la surface osseuse (organes source et/ou
cible de´finis par la CIPR 103) s’ave`re particulie`rement di cile et englobe la majeure partie
du temps d’autres parties de l’os.
De plus, alors que les surfaces de´finies mathe´matiquement sont continues, celles de´finies
par des voxels pre´sentent une structure en π marches d’escalier ∫ qui impacte le calcul do-
sime´trique. Enfin, d’un point de vue pratique, les ge´ome´tries voxe´lise´es ne´cessitent e´galement
davantage de puissance de calcul que les ge´ome´tries mathe´matiques.
Le de´veloppement de mode`les hybrides permettant davantage de flexibilite´ tout en conser-
vant le re´alisme des mode`les voxe´lise´s. Cependant, ces mode`les hybrides e´tant parame´trables
(un mode`le tel que XCAT peut donner lieu a` un nombre tre`s e´leve´s de mode`les di e´rents),
la reproductibilite´ des calculs est en revanche plus di cile a` obtenir qu’avec les mode`les
voxe´lise´s, de ge´ome´trie fixe. Le choix du mode`le est donc a` e´tablir en fonction des besoins
lie´s a` au calcul dosime´trique. La de´termination de valeurs de doses de re´fe´rence a tout
inte´reˆt a` eˆtre e ectue´e sur un mode`le voxe´lise´ de re´fe´rence comme celui de la CIPR 110. En
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revanche, comparer des me´thodes dosime´triques peut eˆtre inte´ressant sur un mode`le hybride,
dont on fixe les parame`tres en fonction de notre utilisation et qui conserve un grand re´alisme
anatomique et fonctionnel.
Si le choix du mode`le anatomique servant au calcul dosime´trique constitue un parame`tre
majeur du calcul de facteur S et donc du calcul dosime´trique, la me´thode de calcul de de´poˆt
d’e´nergie doit elle aussi eˆtre choisie avec pre´caution en fonction de l’e´chelle a` laquelle sont
de´finies les sources et cibles (clinique, pre´clinique ou cellulaire), de la pre´cision recherche´e
encore une fois et de la pre´sence ou non d’he´te´roge´ne´ite´s.
1.2.5.2 Les me´thodes de calcul du de´poˆt d’e´nergie
Les me´thodes de calcul de de´poˆt d’e´nergie se divisent en grandes cate´gories : les me´thodes
directes et indirectes. Les me´thodes directes sont les me´thodes Monte-Carlo, tandis que les
me´thodes indirectes sont des me´thodes analytiques telles que le Dose Point Kernel (DPK)
et le Dose Voxel Kernel (DVK).
1.2.5.2.1 Me´thodes indirectes
Approche analytique par Dose Point Kernel (DPK)
Le calcul du de´poˆt d’e´nergie par DPK consiste a` e´tudier la distribution de dose absorbe´e
autour d’une source ponctuelle isotrope de photons ou d’e´lectrons dans un milieu homoge`ne
infini.
A l’origine de ce concept se trouvent les travaux de Martin Berger pour les photons en
1968, qui constituent le pamphlet n˚ 2 du MIRD [Berger 1968] et dans lequel Berger introduit
la notion de π point isotropic specific absorbed fraction ∫ pour des e´missions de photons
monoe´nerge´tiques, puis pour les e´lectrons (monoe´nerge´tiques et —) en 1971 [Berger 1971,
] dans le pamphlet n˚ 7 du MIRD. Il publie dans ce dernier des valeurs de DPK pour des
e´lectrons monoe´nerge´tiques de 9 e´nergies di e´rentes allant de 25 keV a` 4 MeV et pour 75
e´metteurs —-.
Les valeurs de DPK sont pre´sente´es sous forme de tables de dose absorbe´e en fonction
de la distance a` la source ponctuelle. Ces tables peuvent eˆtre obtenues par des mesures
expe´rimentales [Cross et al. 1982] ou par simulation Monte-Carlo [Sgouros et al. 1990]. Seltzer
a par exemple ge´ne´re´ des DPKs [Seltzer 1991] avec le code Monte-Carlo ETRAN [Berger et
Seltzer 1973] pour des photons et e´lectrons monoe´nerge´tiques allant de 20 keV a` 20 MeV.
Depuis, Simpkin et Mackie [Simpkin et Mackie 1990] et Furhang et al [Furhang et al. 1996]
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ont e´galement ge´ne´re´ des DPKs en milieu aqueux avec le code Monte-Carlo EGS4 [Nelson et
al. 1985]. Le code MCNP [Briesmeister 1997] a e´galement e´te´ utilise´ pour le calcul de DPK
notamment par Janicki et al [Janicki et al. 2001] dans le cadre de la mise au point d’un
mode`le de calcul de dose absorbe´e pour les sources gamma de faible e´nergie (131Cs et 103Pd).
Re´cemment, le code FLUKA a e´galement e´te´ utilise´ pour ge´ne´rer des DPK dans l’eau et les
tissus osseux pour des e´lectrons monoe´nerge´tiques de 3 a` 10 MeV et divers radionucle´ides
utilise´s en the´rapie (89Sr, 90Y, 131I, 153Sm, 177Lu, 186Re, et 188Re) [Botta et al. 2011] dont
les re´sultats ont e´te´ valide´s avec PENELOPE.
Cette approche analytique par DPK repose sur le principe de superposition, qui e´tablit
que chaque source peut eˆtre de´finie comme un ensemble de sources ponctuelles e´le´mentaires,
et que les e´nergies de´pose´es pour chaque source ponctuelle e´le´mentaire s’additionnent.
Le calcul dosime´trique par DPK consiste ainsi a` ge´ne´rer ou utiliser des tables de DPK,
puis a` re´aliser une convolution de ces DPK avec la distribution spatiale de la source conside´re´e.
L’expression du de´bit de dose absorbe´e en fonction du DPK est la suivante :
Ou` :
— D˙(r,t) est le de´bit de dose absorbe´e a` la distance r au temps t (en cGy.h≠1).
— A(r’,t) est la concentration d’activite´ a` la distance r’ au temps t (en MBq.mL≠1).
— K(r-r’) est la dose absorbe´e par unite´ d’activite´ cumule´e (cGy.MBq1.h1) en r’ et pour
un volume dV’.
La convolution peut avoir lieu de fac¸on directe, ce qui ne´cessite des temps de calcul
relativement longs, ou par des me´thodes telles que la transforme´e de Fourier rapide tridi-
mensionnelle (3D Fast Fourier Transform ou 3D-FFT) propose´e par Giap et al [Giap et al.
1995] – le passage par l’espace de Fourier re´duit la convolution a` une simple multiplication
– ou la transforme´e de Harley rapide [Erdi et al. 1998].
Les DPK sont souvent utilise´s a` l’e´chelle cellulaire pour laquelle le milieu est conside´re´
comme homoge`ne et isotrope, en raison de la simplicite´ de l’inte´gration des DPK sur une
ge´ome´trie sphe´rique comme celle des cellules [Bardie`s et al. 2003].
A l’e´chelle clinique ou pre´clinique, malgre´ la rapidite´ des calculs, deux inconve´nients de
l’approche analytique par DPK sont a` noter :
— Elle ne permet pas la prise en compte des he´te´roge´ne´ite´s de densite´ des tissus.
— Elle n’est pas adapte´e aux ge´ome´tries voxe´lise´es.
Sur ce dernier point, le calcul dosime´trique a` l’e´chelle du voxel par approche DPK est
cependant possible : il ne´cessite de choisir entre distribuer l’activite´ au centre ge´ome´trique du
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voxel source, ou distribuer l’activite´ uniforme´ment dans tout le volume du voxel. De meˆme
pour les re´gions cibles qui doivent eˆtre de´finies au centre ge´ome´trique des voxels cibles ou
sur les volumes entiers de chaque voxel cible. Bolch et al [Bolch et al. 1999] ont d’ailleurs
pre´sente´ dans le pamphlet n˚ 17 du MIRD des valeurs de facteurs S obtenues par approche
DPK a` l’e´chelle du voxel.
La me´thode analytique par DPK permet un calcul rapide du de´poˆt d’e´nergie en milieu
homoge`ne et peut s’envisager a` l’e´chelle du voxel. Cependant, lorsque l’on souhaite de´finir une
source e´le´mentaire dans un voxel entier plutoˆt qu’une source ponctuelle, une autre me´thode
indirecte peut eˆtre utilise´e, celle du Dose Voxel Kernel.
Me´thode du Dose Voxel Kernel (DVK)
Le pamphlet du MIRD n˚ 17 [Bolch et al. 1999] pre´sente la possibilite´ d’e ectuer un calcul
de facteur S a` l’e´chelle du voxel. L’e´quation du MIRD est alors adapte´e a` l’expression de la
dose absorbe´e dans un voxel cible voxelT pour N voxels source voxels telle que : Les DVK
ou encore π Voxel S Values ∫ (VSV) de´finis par Bolch et al permettent de re´aliser un calcul
rapide de la dose absorbe´e en milieu homoge`ne, tout comme les DPK, mais a` l’e´chelle du
voxel.
Pour e ectuer un calcul dosime´trique par approche DVK, on re´alise la convolution (tout
comme pour les DPK) de valeurs de DVK pre´-calcule´es notamment par simulation Monte-
Carlo. Le calcul de valeurs de DVK par simulation MC est re´alise´ en plac¸ant un voxel source
au centre d’une ge´ome´trie voxe´lise´e compose´e d’un mate´riau uniforme. La dose absorbe´e est
alors calcule´e des kernels cubiques compose´s de ce voxel source central et de quelques voxels
environnants (par exemple un kernel de 3x3x3 voxels). L’e´chantillonnage spatial (taille du
voxel) doit par ailleurs co¨ıncider avec celui de l’image d’activite´ cumule´e a` partir de laquelle
est re´alise´e la convolution.
Le pamphlet du MIRD n˚ 17 [Bolch et al. 1999] met ainsi a` disposition des DVK calcule´s
avec EGS4 pour 5 radionucle´ides (32P, 89Sr, 90Y, 99mTc et 131I) et une taille de voxel de 3 et
6mm (dans les tissus mous). Pour l’iode 131, les DVK ont e´galement e´te´ calcule´s pour une
taille de voxels de 0,1mm.
Quelques e´quipes ont e´galement ge´ne´re´ des tables de DVK par simulation MC : l’e´quipe
de Reiner [Reiner et al. 2009] ont propose´ des DVK calcule´s avec MCNP5 [X5 Monte Carlo
Team 2003] pour 10 radionucle´ides utilise´s en me´decine nucle´aire a` vise´e the´rapeutique (32P,
33P, 67Cu, 89Sr, 90Y, 103Rhm, 131I, 177Lu, 186Re, 188Re), dans les tissus mous, pour des
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kernels cubiques de 10x10x10 mm3 et une taille de voxel de 1mm ; le choix de ce volume
de voxel de 1 mm3 facilitant le re´-e´chantillonnage des kernels pour d’autre tailles de voxels.
[Lanconelli et al. 2012] ont quant a` eux calcule´ des valeurs de DVK pour 7 radionucle´ides
(89Sr, 90Y, 131I, 153Sm, 177Lu, 186Re, 188Re), dont 6 de´ja` propose´s par Reiner, mais pour
13 tailles de voxel di e´rentes (de 2,21 a` 9,28 mm), a` l’e´chelle clinique et dans deux milieux
homoge`nes (tissus mous et os). Leur me´thode consiste a` ponde´rer des DVK obtenus pour
des sources monoe´nerge´tiques de photons et d’e´lectrons avec le code DOSXYZnrc (base´ sur
EGSnrc), selon le spectre d’e´mission de chaque radionucle´ide. Leurs re´sultats ont e´te´ valide´s
par comparaison avec la simulation MC directe, avec les codes PENELOPE et MCNP4C.
Diverses me´thodes d’obtention des DVK ont e´te´ compare´es par Pacilio en 2015, en matie`re
d’impact sur les distributions de dose absorbe´e [Pacilio et al. 2015].
Cependant, ces tables de DVK e´tant restreintes a` seulement quelques tailles de voxels, ce
qui peut limiter leur utilisation, plusieurs groupes de recherche ont mis au point des me´thodes
de re´-e´chantillonnage de valeurs de DVK calcule´es pour un e´chantillonnage spatial plus fin,
permettant d’obtenir rapidement des valeurs de DVK a` des tailles de voxels plus e´leve´es.
Dieudonne´ et al [Dieudonne´ et al. 2010] ont de´veloppe´ un algorithme de re´-e´chantillonnage
de ce type, incluant 9 radionucle´ides d’inte´reˆt en me´decine nucle´aire the´rapeutique et diag-
nostique (18F, 90Y, 99mTc, 111In, 123I, 131I, 177Lu, 186Re, 201Tl), pour des DVK calcule´s dans
les tissus mous. La me´thode a e´te´ valide´e pour deux des radionucle´ides (90Y, 131I) sur des
sphe`res et un mode`le de foie avec tumeur, en comparant a` la fois la dose absorbe´e moyenne
et les histogrammes dose-volume (DVH) dans la tumeur du foie obtenus d’une part par
simulation MC direct et d’autre part par l’approche DVK mise en œuvre.
[Amato et al. 2012] ont quant a` eux de´veloppe´ une me´thode base´e sur la simulation
Monte-Carlo via le code Geant4 [Agostinelli et al. 2003], permettant de produire des valeurs
de DVK dans les tissus mous pour n’importe quel spectre de photons et d’e´lectrons dont les
e´missions sont respectivement comprises entre 10 et 1000 keV et 10 et 2000 keV ainsi que
pour n’importe quelle taille de voxel compris entre 3 et 10 mm.
Enfin, [Fernandez et al. 2013] ont mis au point une me´thode rapide de re´-e´chantillonnage
des DVK pour diverses tailles de voxels (1 a` 10 mm) a` partir de DVK obtenus pour des
voxels de haute re´solution (0,5 mm pour les e´lectrons et 1mm pour les photons), le long
d’un axe perpendiculaire au centre d’une des faces d’un voxel source, pour 3 radionucle´ides
(177Lu, 90Y et 131I), par simulation Mone-Carlo via le code MCNPX [Briesmeister 2000].
Les approches dosime´triques par DPK et DVK sont tout a` fait adapte´es aux ge´ome´tries
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homoge`nes et ont pour avantage leur rapidite´. Cependant, [Dieudonne´ et al. 2013] ont
de´montre´ que dans les re´gions pre´sentant des he´te´roge´ne´ite´s (les poumons par exemple),
une simple correction par la densite´ de la valeur de dose absorbe´e obtenue ne su t pas pour
estimer la dose absorbe´e avec pre´cision.
Le choix de la me´thode de calcul dosime´trique, directe ou indirecte, doit donc eˆtre
de´termine´e au pre´alable en fonction notamment de la re´gion anatomique conside´re´e. Pour des
re´gions pre´sentant des interfaces entre plusieurs milieux de densite´s di e´rentes, la me´thode
directe de Monte-Carlo est ainsi a` privile´gier.
1.2.5.2.2 Me´thodes directes : simulation Monte-Carlo
La simulation Monte-Carlo est applique´e aux domaines de la science au sein desquels les
divers processus et phe´nome`nes peuvent eˆtre mode´lise´s par des me´thodes statistiques base´es
sur la ge´ne´ration de nombres ale´atoires. Le principe ge´ne´ral de la simulation Monte-Carlo
repose sur le the´ore`me de la limite centrale, qui stipule que la somme d’un grand nombre
d’expe´riences ale´atoires mene´es dans des conditions identiques et de fac¸on inde´pendante
converge vers une variable ale´atoire X qui suit une loi normale d’espe´rance µ et d’e´cart-type
‡.
Dans le cas pre´sent, les di e´rents processus a` mode´liser concernent le transport des
particules dans la matie`re : les particules (photons ou e´lectrons) subissent un certain nombre
d’interactions avec la matie`re dont la probabilite´ (ou section e cace) est syste´matiquement
e´tablie en fonction de l’e´nergie de la particule et de la densite´ du milieu traverse´. Les lois
de probabilite´ d’interaction rayonnement-matie`re de´terminent le type d’interaction, l’e´nergie
perdue par la particule lors de l’interaction ainsi que l’angle avec lequel elle est de´vie´e, le
libre parcours moyen entre deux interactions successives pour cette particule ainsi que l’e´tat
initial (e´nergie) de la particule secondaire potentiellement cre´e´e lors de l’interaction.
La trajectoire de cette particule est de´finie par l’ensemble des interactions avec la matie`re
subies par la particule entre le moment de sa cre´ation dans la source et le moment ou` son
e´nergie est totalement absorbe´e, ce qu’on appelle dans le cadre de la simulation Monte-
Carlo l’π histoire ∫. Une valeur-seuil d’e´nergie ou π e´nergie de coupure ∫ est ge´ne´ralement
e´tablie en tant que crite`re d’arreˆt de la particule (avant son absorption totale), valeur en
dessous de laquelle sa trajectoire est conside´re´e comme termine´e. Plus le nombre d’π histoires
∫ est e´leve´, plus l’incertitude statistique associe´e a` la variable ale´atoire obtenue diminue. La
convergence vers cette variable ale´atoire X, re´pondant a` une loi normale, ne´cessite un grand
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nombre d’ite´rations possibles graˆce a` un ge´ne´rateur de nombres ale´atoires.
Les di e´rentes composantes de la simulation Monte-Carlo peuvent donc eˆtre re´sume´es en
quelques points [Turner et al. 1985] :
— Les fonctions de densite´ de probabilite´, de´termine´es par les sections e caces.
— Les ge´ne´rateurs de nombres ale´atoires.
— La me´thode d’e´chantillonnage (directe ou par re´jection).
— Le π scoring ∫ : les valeurs obtenues en sortie de la simulation sont stocke´es
— L’estimation de l’erreur.
— Les techniques de re´duction de variance (pour la re´duction des temps de calcul).
— La paralle´lisation des calculs (pour la re´duction des temps de calcul).
La me´thode Monte-Carlo consiste donc a` e´chantillonner des fonctions de densite´ de proba-
bilite´ de´termine´es par les sections e caces, de´crivant ainsi des processus physiques de nature
stochastique. Le choix du ge´ne´rateur de nombres ale´atoires a un impact sur la pre´cision de
la simulation Monte-Carlo. L’objectif d’un ge´ne´rateur est de permettre de varier le tirage de
nombres ale´atoires sur une tre`s longue pe´riode sans re´pe´tition d’une meˆme se´rie de nombres,
mais e´galement de reproduire a` l’identique une se´rie de nombres donne´e a` partir d’un meˆme
point de de´part. Le ge´ne´rateur de nombres ale´atoires le plus utilise´ dans le domaine de la
physique me´dicale est tre`s certainement le ge´ne´rateur π Mersenne Twister ∫ [Matsumoto et
Nishimura 1998], dont la pe´riode est de 219937-1.
L’estimation de l’erreur ou incertitude associe´e a` la variable physique suit une loi normale
(µ,‡2) ou` µ est la valeur moyenne et ‡2 la variance. En e et, la caracte´risation ide´ale de
cette variable physique ne´cessite la simulation d’un nombre infini de particules. En re´alite´,
la simulation d’un nombre fini de particules N me`ne a` une valeur estime´e de la variable
physique, ou π estimateur ∫, de valeur moyenne estime´e x¯ et de de´viation standard associe´e
sx¯ telles que :
x = x¯± sx¯ (1.2.18)
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Dans l’objectif d’acce´le´rer les simulations, des techniques de re´duction de variance ont
e´te´ mises au point. Il s’agit de re´duire la variance de l’estimateur de Monte-Carlo classique
en biaisant les simulations, ce qui consiste a` modifier de fac¸on artificielle l’e´chantillonnage
des lois physiques auxquelles sont soumises les particules. Les techniques varient donc selon
les particules suivies (photons ou e´lectrons).
Par exemple concernant les photons, l’interaction force´e, l’e´chantillonnage stratifie´ ou
π stratification ∫, la transformation exponentielle, la roulette russe et le π splitting ∫ ou
fractionnement, comptent parmi les techniques de re´duction de variance les plus courantes.
Pour ne de´tailler qu’elles, la roulette russe est une technique visant a` limiter la dure´e de
vie des particules contribuant peu au re´sultat final et, au contraire, a` prolonger celle des
particules y contribuant le plus ; la transformation exponentielle quant a` elle, a pour e et de
modifier la trajectoire de la particule pour la diriger vers une zone d’inte´reˆt par modification
de la section e cace totale.
Il est possible d’estimer la performance d’une technique de re´duction de variance graˆce
a` un indicateur appele´ e cacite´ ou π figure de me´rite ∫ (FoM) qui prend en compte deux
facteurs : le temps de simulation et la variance.
Un autre moyen d’acce´le´rer une simulation Monte-Carlo est de la paralle´liser, c’est-a`-dire
de diviser le nombre de particules a` simuler en autant de processeurs sur lesquels lancer les
calculs. En e et, le temps de simulation est lie´ a` la puissance des processeurs utilise´s et au
nombre d’histoires conside´re´es. Il est donc possible de diviser une simulation comprenant N
particules a` suivre en k simulations a` lancer avec Nk particules sur k processeurs distincts.
Les re´sultats des k simulations doivent ensuite eˆtre fusionne´s. L’erreur associe´e au re´sultat
π final ∫ est alors calcule´e a` partir des erreurs et des re´sultats interme´diaires lie´s a` chaque
simulation. Le temps global de simulation est ainsi divise´ par une valeur proche de k.
Les codes Monte-Carlo utilise´s en me´decine nucle´aire
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Parmi les di e´rents codes Monte-Carlo ge´ne´riques (adapte´s a` diverses gammes d’e´nergie
et divers domaines d’applications), quelques-uns, tels que MCNP, GEANT, EGS ou encore
PENELOPE sont utilise´s en me´decine nucle´aire. D’autres codes Monte-Carlo plus cible´s, tels
que GATE, SIMIND ou SIMSET ont e´te´ cre´e´s spe´cifiquement pour la me´decine nucle´aire.
Codes ge´ne´riques
EGS a e´te´ de´veloppe´ au π Stanford Linear Accelerator Center ∫ (SLAC) en 1978 [Ford
et Nelson 1978] pour la simulation du transport des particules de haute e´nergie (jusqu’a`
plusieurs TeV). Sa version EGS4 a be´ne´ficie´ de l’ajout du module PRESTA (Parameter
Reduced Electron Step Algorithm) [Bielajew et Rogers 1987], rendant le code plus adapte´
aux e´lectrons de basse e´nergie, et o rant e´galement de meilleurs possibilite´s concernant la
gestion des interfaces entre milieux distincts. La version actuelle d’EGS, EGSnrc [Kawrakow
et Rogers 2003] a e´te´ de´veloppe´e au National Research Council (Canada) et propose une
version ame´liore´e du code en ce qui concerne l’algorithme de di usion multiple et de perte
d’e´nergie. Concernant l’utilisation en dosime´trie interne, le logiciel 3D-ID [Furhang et al.
1996], de´veloppe´ pour la planification de traitement par l’e´quipe de Sgouros, est base´ sur le
code EGS4, tout comme SIMDOSE [Ljungberg et al. 2002].
Monte Carlo N-Particle (MCNP) est un code de´veloppe´ par le Los Alamos National
Laboratory (LANL, Californie) pour simuler des processus nucle´aires, et utilise´ au de´part
dans le cadre du projet Manhattan pendant la 2nde guerre mondiale pour la simulation du
fonctionnement des armes nucle´aires. Di e´rentes versions ont depuis e´te´ propose´es, dont dans
les vingt dernie`res anne´es les versions 4A, 4B, 4C, X (eXtended) et 5. La version MCNPX a
e´te´ de´veloppe´e a` partir de la version 4C de MCNP [Briesmeister 2000] et permet la simulation
du transport de 34 types de particules di e´rentes, sur une large gamme d’e´nergie allant de 1
a` 100 GeV, et proposant e´galement divers modules supple´mentaires tels que des techniques
de re´duction de variance. Le code source de MCNP est la proprie´te´ du Los Alamos National
Laboratory et son utilisation est payante sous forme de licence. La dernie`re version en date
est la version 6 (fusion de MCNPX et MCNP5), actuellement la version 6.1.1 propose´e
sous sa forme beta [McKinney et al. 2014]. En ce qui concerne la dosime´trie en me´decine
nucle´aire, MCNPX a e´te´ notamment utilise´ comme support du logiciel ŒDIPE [Chiavassa
et al. 2005, Chiavassa et al. 2006], de´veloppe´ pour le calcul dosime´trique personnalise´ en
me´decine nucle´aire (the´rapeutique et diagnostique) et en radioprotection (dans le cas de
contaminations internes).
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Le code PENELOPE (PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons) [Salvat
et al. 2003] a e´te´ de´veloppe´ dans les anne´es 1990 pour la simulation du transport des e´lectrons
et des positons. Le transport des photons n’a e´te´ ajoute´ qu’au de´but des anne´es 2000. Ce
code permet la simulation de cascades e´lectromagne´tiques pour des e´nergies allant de 100
eV a` plusieurs centaines de MeV, dans des mate´riaux dont le nume´ro atomique va de 1
a` 98 (plus quelques mate´riaux compose´s). L’algorithme de simulation mixte imple´mente´
dans PENELOPE reproduit les processus de transport des particules avec un haut degre´
de pre´cision et est tre`s stable aux faibles e´nergies. Ce code a e´te´ largement utilise´ dans le
domaine de la physique me´dicale mais essentiellement pour la dosime´trie en radiothe´rapie
externe et la curiethe´rapie. En ce qui concerne la dosime´trie interne, des travaux ont e´te´
mene´s re´cemment par [Hocine et al. 2014] qui ont ge´ne´re´ avec PENELOPE des facteurs S
dans di e´rentes parties de la cellule pour une source de strontium-90, et les ont valide´s face
au code MCNPX. Lors de sa the`se de doctorat, [Meynard 2009] a e´galement consacre´ une
partie de ses travaux a` la validation et l’adaptation de PENELOPE pour une utilisation en
dosime´trie interne.
Le code GEANT (GEometry ANd Tracking) [Brun et al. 1994] a e´te´ de´veloppe´ par la com-
munaute´ de physique des hautes e´nergies au Conseil europe´en pour la recherche nucle´aire
(CERN, Suisse). Son extension GEANT4 [Agostinelli et al. 2003] est une bibliothe`que de
classes donne´es et d’outils, a` pre´sent code´es en C++, et propose´es en opensource a` la com-
munaute´ internationale. Le choix du langage C++, qui di e`re de la majorite´ des codes
Monte-Carlo e´crit en fortran, se justifie par la possibilite´ d’inte´grer ou de modifier facile-
ment di e´rents modules sans impacter l’architecture globale du code, et ainsi de faciliter
la maintenance du code et son e´volution par l’ensemble des de´veloppeurs et utilisateurs
(les utilisateurs ont acce`s au report des bugs et des forums utilisateurs sur le site web de
GEANT4, ce qui permet l’ame´lioration constante du code). L’utilisateur peut construire
sa propre application en se´lectionnant des classes pre´de´finies qui permettent entre autres la
de´finition des sources et de la ge´ome´trie, le choix de la physique et du suivi des particules. De
nombreux mode`les physiques (physics lists) sont a` disposition pour de´crire les interactions
des particules avec la matie`re (interactions e´lectromagne´tiques et hadroniques) a` di e´rentes
e´nergies. Des mode`les physiques adapte´s a` la simulation des e ets biologiques radio-induits,
a` l’e´chelle de l’ADN, ont e´te´ re´cemment imple´mente´s par la collaboration GEANT4-DNA
[Chauvie et al. 2006]. A l’e´chelle clinique, divers travaux ont e´te´ re´alise´s dans le domaine
de la dosime´trie interne, notamment ceux d’Amato [Amato et al. 2013] pour le calcul de
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DVK pour des voxels de di e´rentes tailles et pour di e´rents radionucle´ides, ou encore ceux
d’Huang et al [Huang et al. 2013] qui ont de´veloppe´ et valide´ une application de dosime´trie
interne base´e sur Geant4 menant a` l’estimation de la dose absorbe´e aux organes et aux tu-
meurs a` partir de la pharmacocine´tique spe´cifique du patient de´termine´e a` l’124I-MIBG pour
l’optimisation d’un traitement de radiothe´rapie interne vectorise´e a` l’131I-MIBG. D’autres
applications base´es sur Geant4 ont e´galement e´te´ de´veloppe´es permettant d’e ectuer une
dosime´trie spe´cifique avec de´termination de la dose absorbe´e a` l’e´chelle du voxel en utilisant
les donne´es anatomiques et fonctionnelles, telles que RAYDOSE [Marcatili et al. 2013] ou
VIDA (Voxel-based Internal Dosimetry Application) [Kost et al. 2015].
En re´sume´, ces di e´rents codes Monte-Carlo ge´ne´riques, et tout particulie`rement GEANT4,
pre´sentent l’avantage d’eˆtre utilise´s par une large communaute´ de physiciens, d’eˆtre mis a`
jour et de´bogue´s, et de be´ne´ficier d’une bonne documentation et de formations continues. Ils
s’adaptent a` di e´rentes gammes d’e´nergie, diverses particules et contiennent de nombreux
mode`les physiques. Cependant, leur niveau de complexite´ est souvent bien supe´rieur a` celui
requis pour des applications en imagerie : c’est pourquoi d’autres codes Monte-Carlo, plus
spe´cifiques a` l’imagerie, ont e´te´ cre´e´s en paralle`le.
Codes spe´cifiques
Les divers codes Monte-Carlo spe´cifiques a` la me´decine nucle´aire ont e´te´ de´veloppe´s dans
l’objectif de mode´liser des appareils scintigraphiques de type TEMP et/ou TEP. Certains
ne sont utilise´s qu’en TEMP, c’est le cas notamment de SIMIND [Ljungberg et Strand
1989], SimSPECT (de´rive´ de MCNP) [Yanch et al. 1992, Yanch et Dobrzeniecki 1993] ou
encore MCMATV [Smith 1993, Smith et al. 1993]. D’autres codes spe´cifiques sont de´die´s
a` la mode´lisation en TEP, comme PETSIM [Thompson et al. 1992, Thompson et Picard
1998], PET-EGS [Castiglioni et al. 1999], EIDOLON [Zaidi et al. 1998], ou Reihlac [Reilhac
et al. 1999]. Enfin, certains codes peuvent eˆtre utilise´s a` la fois pour des applications TEP
et TEMP : SIMSET [SimSET] et GATE [Jan et al. 2004].
Chacun de ces codes, GATE mis a` part, utilise des mode`les tre`s simplifie´s pour la
mode´lisation des interactions dans le collimateur (parfois pas mode´lise´es du tout), le cristal
ou les photomultiplicateurs. La prise en compte de la dimension temporelle est e´galement
ne´glige´e, ce qui limite l’utilisation de ces codes de`s que des phe´nome`nes de´pendants du temps
tels que la de´sinte´gration radioactive, les mouvements respiratoires et cardiaques ou encore
le temps mort des de´tecteurs doivent eˆtre mode´lise´s. Les ge´ome´tries voxe´lise´es ne sont pas
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toujours prises en compte non plus. Ces codes sont faciles d’utilisation mais sont parfois
insu sants pour la mode´lisation de´taille´e d’un dispositif d’imagerie.
C’est d’ailleurs sur ce constat [Buvat et Castiglioni 2002] que le projet de de´veloppement
d’un code Monte-Carlo spe´cifique a` des applications en TEP et TEMP – re´pondant a` divers
crite`res tels qu’une validation dans un grand nombre de configurations, la prise en compte du
temps, la mode´lisation pre´cise des interactions dans les di e´rentes ge´ome´tries et la pe´rennite´
du code – a e´te´ lance´ en re´unissant divers laboratoires europe´ens dans une collaboration
nomme´ π OpenGATE collaboration ∫. Le code qui en re´sulte est le code GATE (Geant4
Application for Tomographic Emission). De nombreux articles ont e´te´ publie´s sur ce code
concernant notamment sa validation en TEMP et TEP, pour l’imagerie du petit animal et
sur l’e´tude des caracte´ristiques des de´tecteurs. GATE est ainsi devenu un code Monte-Carlo
de re´fe´rence en imagerie en me´decine nucle´aire.
L’ajout de modules de´die´s a` la radiothe´rapie, au calcul dosime´trique et a` la prise en
charge de ge´ome´tries voxe´lise´es dans la version 6 a e´tendu les applications du code [Jan
et al. 2011, Sarrut et al. 2014] : il est a` pre´sent possible d’utiliser GATE a` la fois pour la
mode´lisation en imagerie scintigraphique et pour le calcul de la dose absorbe´e, ce que peu
de codes Monte-Carlo sont en mesure de proposer. C’est la raison pour laquelle ce code se
situe au coeur de cette the`se.
GATE
La plateforme de simulation GATE repose sur l’utilisation des librairies de GEANT4 (en-
semble complet de mode`les physiques valide´s, description de ge´ome´tries complexes, ge´ne´ration
et suivi des particules, outils de visualisation) encapsule´es dans un ensemble de trois couches
code´es en C++, comme re´sume´ sur la Figure 1.24.
La macro d’entre´e, e´crite par l’utilisateur, doit contenir les diverses informations ne´cessaires
a` la description de la ge´ome´trie, des sources radioactives, des di e´rents processus physiques
mis en jeu choisis dans des Physics Lists, ou du format de sortie souhaite´ (root, interfile, etc).
Il n’est donc pas ne´cessaire de maˆıtriser la programmation objet en C++, une connaissance
de la structure des di e´rentes commandes requises dans cette macro d’entre´e su t, chaque
commande e´tant associe´e a` une fonction spe´cifique.
Outre les informations cite´es plus haut (ge´ome´trie, sources, physique, format de sortie),
certains e´le´ments de la macro de´pendent du type de mode´lisation re´alise´e. En e et, la fac¸on
de mode´liser le comportement d’un appareil scintigraphique (TEP ou TEMP) di e`re du
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Figure 1.24: Re´sume´ de l’architecture en couches de GATE. Source : [Jan et al. 2004]
calcul de la dose absorbe´e dans une ge´ome´trie voxe´lise´e, en termes de commandes utilise´es.
Dans le cas de la mode´lisation d’appareils scintigraphiques, une architecture particulie`re
est suivie lors de la description de l’appareil, faisant appel a` des concepts tels que les syste`mes,
qui permettent de de´crire les di e´rentes partie de l’appareil scintigraphique sous une forme
pre´-e´tablie et code´e dans GATE. Par exemple, ce syste`me est nomme´ SPECThead pour la
mode´lisation en TEMP, tandis que pour une mode´lisation en TEP, c’est le syste`me cylindri-
calPET qui doit eˆtre suivi. Dans le cadre de cette the`se, le syste`me SPECThead sera utilise´.
L’architecture correspondante est notamment compose´e d’un cristal scintillant qu’il convient
d’associer a` un de´tecteur sensible crystalSD. Ceci permet de stocker les informations sur
toutes les interactions (position de l’interaction, e´nergie de´pose´e, nature du processus phy-
sique, etc.) ayant eu lieu dans ce volume sensible, et d’ensuite utiliser ces informations lors
de la ge´ne´ration d’une image scintigraphique en sortie. Il est souvent utile de connaˆıtre les
interactions ayant lieu dans d’autres volumes sensibles, notamment le collimateur et/ou l’or-
ganisme du patient. Ces di e´rents volumes de´finis de fac¸on ge´ome´trique peuvent eˆtre rendus
sensibles graˆce a` la commande phantomSD. De plus, la chaˆıne de de´tection est mode´lise´e
selon une architecture standardise´e elle aussi, le digitizer, permettant la mode´lisation de
la re´ponse des de´tecteurs. Certains parame`tres tels que le temps mort ou la re´solution en
e´nergie sont imple´mente´s dans ce digitizer. Ils permettent d’apporter davantage de pre´cision
a` la mode´lisation, de refle´ter le comportement re´el de l’appareil scintigraphique.
Pour ce qui concerne le calcul de la dose absorbe´e, les informations sur le parcours
des particules et l’e´nergie qu’elles de´posent a` chaque interaction sont stocke´es lors de la
simulation dans des observables appele´s Actors, leDoseActor e´tant celui permettant d’obtenir
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en sortie les de´poˆts d’e´nergie sous forme voxe´lise´e : des cartes 3D de dose absorbe´e ou
d’e´nergie de´pose´e ainsi que d’incertitudes associe´es peuvent eˆtre obtenues sous di e´rents
formats d’image.
Une description plus pre´cise de la simulation via le code GATE sera e ectue´e dans les
chapitres suivants.
En re´sume´, il existe di e´rents codes Monte-Carlo utilise´s dans le domaine de la me´decine
nucle´aire, ge´ne´riques ou spe´cifiques. Si les codes ge´ne´riques sont en the´orie aussi bien utilise´s
pour la mode´lisation d’appareils scintigraphiques, tomographiques ou d’acce´le´rateurs de par-
ticules que pour le calcul direct de de´poˆt d’e´nergie, ce n’est pas le cas des codes spe´cifiques,
hormis le code GATE qui be´ne´ficie d’un e´ventail d’applications d’habitude re´serve´ aux codes
ge´ne´riques tout en conservant une grande simplicite´ d’utilisation.
A pre´sent que les diverses ge´ome´tries existantes, les me´thodes de de´poˆt d’e´nergie et les
di e´rents codes Monte-Carlo utilise´s en me´decine nucle´aire ont e´te´ de´crits, une liste non
exhaustive de logiciels dosime´triques permettant d’obtenir des valeurs de dose absorbe´e a`
l’e´chelle de l’organe ou du voxel sera pre´sente´e ci-apre`s.
1.2.5.3 Les logiciels dosime´triques existants
Afin de faciliter le calcul de la dose absorbe´e, divers logiciels ont e´te´ de´veloppe´s, associant
une cate´gorie de ge´ome´tries (parmi les mode`les mathe´matiques/voxe´lise´es ou les ge´ome´tries
personnalise´es) a` un mode de calcul du de´poˆt d’e´nergie (DPK/DVK/Calcul direct par simu-
lation Monte-Carlo).
On classe souvent sous le terme π dosime´trie standard ∫ les calculs dosime´triques ef-
fectue´s sur une ge´ome´trie standard (i.e. un mode`le mathe´matique ou voxe´lise´) avec un calcul
des facteurs S a` l’e´chelle de l’organe. Les logiciels MABDOSE [Johnson et al. 1999a, Johnson
et al. 1999b], MIRDOSE [Stabin 1996] et OLINDA/EXM [Stabin et al . 2005] appartiennent a`
cette cate´gorie de logiciels dosime´triques. OLINDA (Organ Level INternal Dose Assessment)
est une version ame´liore´e du logiciel MIRDOSE, et est actuellement le logiciel de re´fe´rence en
dosime´trie interne pour un calcul de la dose absorbe´e a` l’e´chelle de l’organe. Il comprend une
base de donne´es de facteurs S re´fe´rence´s pour 814 radionucle´ides, 10 mode`les mathe´matiques
de re´fe´rence (la se´rie de 6 mode`les ORNL de Cristy et Eckerman comple´te´e par les 4 mode`les
de Stabin de femme et femme enceinte de 3, 6 et 9 mois) ainsi que 5 mode`les d’organes.
Il inte`gre un module de correction des masses des organes cibles et/ou de la masse totale
du patient permettant un ajustement de la dose absorbe´e en fonction de la morphologie du
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patient, se rapprochant ainsi d’une ge´ome´trie personnalise´e. Un module pharmacocine´tique
est e´galement inclus pour la de´termination des temps de re´sidence. L’extension EXM (EXpo-
nential Modeling) permet un ajustement des donne´es d’activite´ obtenues de la quantification
a` des mode`les cine´tiques de type mono-exponentiel, bi-exponentiel ou tri-exponentiel.
Certains logiciels dosime´triques conc¸us pour une utilisation en diagnostic ont e´volue´ vers
une ge´ome´trie personnalise´e, comme VoxelDose [Gardin et al. 2003]. Ce logiciel, de´veloppe´ au
laboratoire QUANTIF (Rouen, France), comprend les e´tapes de quantification de l’activite´,
de calcul de l’activite´ cumule´e et de calcul du de´poˆt d’e´nergie par convolution de DVK avec
la distribution d’activite´ cumule´e a` l’e´chelle du voxel. Dans ce cas, les he´te´roge´ne´ite´s de
fixation du radiopharmaceutique sont prises en compte, mais les he´te´roge´ne´ite´s de densite´
des mate´riaux traverse´s par les particules ne le sont pas.
D’autres logiciels dosime´triques inte`grent a` pre´sent un calcul direct par simulation Monte-
Carlo, comme le logiciel SIMDOSE de´veloppe´ a` l’universite´ de Lund par l’e´quipe de Ljung-
berg [Ljungberg et al. 2002], ou 3D-ID (3D Image-based Dosimetry) de´veloppe´ a` l’universite´
Johns Hopkins par l’e´quipe de Sgouros [Furhang et al. 1996, Sgouros et Kolbert 2002]. Ce der-
nier a be´ne´ficie´ de l’ajout d’un module de mode´lisation des e ets biologiques par l’inte´gration
des formalismes BED (Dose E cace Biologique) et EUD (Dose Equivalente Uniforme) et a
ainsi donne´ lieu a` un nouveau logiciel : 3D-RD (3D Radiobiological Dosimetry) [Prideaux
et al. 2007]. Le logiciel ŒDIPE [Chiavassa et al. 2005, Chiavassa et al. 2006], de´veloppe´ au
Laboratoire d’Evaluation de la Dose Interne de l’IRSN est lui aussi un logiciel de´die´ a` la do-
sime´trie interne qui re´alise un calcul direct de de´poˆt d’e´nergie par simulation Monte-Carlo,
via le code MCNPX.
1.2.6 Conclusion
Le calcul de la dose absorbe´e suit di e´rentes grandes e´tapes : la localisation par imagerie
scintigraphique du radiopharmaceutique injecte´ et la quantification de l’activite´ dans l’espace
(au sein du patient) et dans le temps (pharmacocine´tique du traceur), la de´termination du
nombre de de´sinte´grations radioactives ayant eu lieu dans chaque re´gion source fixant le
radiopharmaceutique (activite´ cumule´e), et le calcul dosime´trique proprement dit en fonction
du milieu de propagation, des radiations e´mises et de leurs interactions au sein du patient.
Bien que les facteurs S puissent toujours eˆtre calcule´s, au niveau de l’organe ou du voxel,
il est a` pre´sent possible de ge´ne´rer directement des images 3D de dose absorbe´e, a` partir des
donne´es anatomiques et fonctionnelles du patient : il s’agit dans ce cas d’une dosime´trie a`
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la fois directe et personnalise´e. Certains logiciels tels qu’ŒDIPE ou 3D-RD sont en mesure
de proposer une dosime´trie de ce type base´e sur une mode´lisation Monte-Carlo. D’autres
logiciels (VoxelDose) re´alisent un calcul personnalise´ par convolution de Points Kernels.
Le code Monte-Carlo GATE permet de re´aliser une dosime´trie directe et personnalise´e.
Le calcul direct de la dose absorbe´e a` l’e´chelle du voxel peut eˆtre re´alise´ a` partir d’un mode`le
anthropomorphique (voxe´lise´ ou hybride) aussi bien que de donne´es re´elles du patient (images
TDM pour les donne´es anatomiques). Dans ce second cas, on parlera donc e´galement de
dosime´trie personnalise´e, en opposition avec la dosime´trie mode`le (qu’il s’agisse d’un mode`le
mathe´matique simpliste, ou d’un mode`le ra ne´ voxe´lise´ ou hybride).
Quelque soit l’approche dosime´trique, une constatation s’impose ne´anmoins : chacune des
e´tapes de la chaˆıne de calcul dosime´trique, bien que re´pondant aux principes de´crits dans les
pamphlets du MIRD, est re´alise´e selon di e´rentes me´thodes, choisies et applique´es par les
centres cliniques essentiellement en fonction des moyens a` leur disposition. Une grande varie´te´
de protocoles dosime´triques peuvent ainsi eˆtres mis en œuvre dans les centres et mener a` des
re´sultats de doses absorbe´es aux tissus tumoraux ou aux organes a` risques di e´rents : des
e´tudes telles que celle de Fisher en 2009 ont montre´ la variabilite´ inter-centres des re´sultats de
dose absorbe´e (normalise´es par l’activite´ injecte´e) de di e´rents organes cibles (allant jusqu’a`
un facteur 24 pour les reins entre les re´sultats dosime´triques de Fisher [Fisher et al. 2009]
et ceux de Wiseman [Wiseman et al. 2000]) – pour une dose absorbe´e au corps entier sensi-
blement e´gale entre les centres – due a` des me´thodologies di e´rentes de calcul dosime´trique
entre les centres concerne´s [Fisher et al. 2009]. La pre´cision globale de la dosime´trie clinique
est donc fonction du niveau de pre´cision de chacune de ces e´tapes, et l’incertitude globale
sur la dose absorbe´e est d’autant plus di cile a` e´tablir qu’il n’est pas possible de mesurer la
dose absorbe´e en me´decine nucle´aire the´rapeutique. La di culte´ a` associer une incertitude
a` tout index dosime´trique fourni est l’une des raisons pour laquelle la dosime´trie n’est pas
encore syste´matiquement inte´gre´e en routine clinique [Flux et al. 2007].
En re´sume´, malgre´ le formalisme du MIRD qui apporte un cadre au calcul dosime´trique
en RIV, il n’existe pas a` l’heure actuelle de protocole dosime´trique standardise´.
L’optimisation des traitements de RIV la planification des traitements ne peut donc eˆtre
e´tablie avec fiabilite´ pour l’instant, et l’e´tablissement (ou non) d’une relation dose-e et lors
d’e´tudes cliniques ne peut eˆtre certifie´.
Cette proble´matique est a` l’origine du projet DosiTest qui constitue le cœur de cette
the`se de doctorat, et dont le principe ge´ne´ral sera de´veloppe´ ci-apre`s.
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1.3 Pre´sentation du projet DosiTest
1.3.1 Principe ge´ne´ral du projet
Avant tout, le projet DosiTest repose sur l’hypothe`se qu’il est possible de mode´liser
l’ensemble des e´tapes de la re´alisation d’une e´tude dosime´trique clinique par simulation
Monte-Carlo. Il a pour objectif d’e´valuer l’impact des e´tapes permettant la re´alisation d’une
e´tude dosime´trique, au moyen d’une intercomparaison multicentrique virtuelle base´e sur la
mode´lisation Monte-Carlo. Di e´rents centres cliniques participant a` ce projet recevront donc
un jeu de donne´es leur permettant de re´aliser une e´tude dosime´trique dont les re´sultats seront
compare´s entre eux et a` une dosime´trie de re´fe´rence.
A cet e et, un mode`le clinique re´aliste de re´fe´rence doit eˆtre cre´e´, constituant ainsi le
patient virtuel dont des acquisitions scintigraphiques (virtuelles e´galement) seront re´alise´es
et envoye´es aux centres. Ce mode`le clinique de re´fe´rence est cre´e´ sur la base d’un mode`le an-
thropomorphique re´aliste, au sein duquel est virtuellement injecte´ un radiopharmaceutique
donne´. Au radiopharmaceutique se´lectionne´ pour l’e´tude doit donc eˆtre attribue´e une biodis-
tribution conside´re´e π de re´fe´rence ∫ et dont le re´alisme doit eˆtre su sant pour permettre
la ge´ne´ration d’images re´alistes, identifiables par des cliniciens.
Chaque centre clinique est charge´ de fournir l’ensemble des informations ne´cessaires a` la
ge´ne´ration d’images scintigraphiques re´pondant aux meˆmes caracte´ristiques que celles obte-
nues dans son service de me´decine nucle´aire, c’est-a`-dire : les caracte´ristiques de la gamma-
came´ra utilise´e pour les e´tudes dosime´triques dans ce centre, permettant la mode´lisation
par simulation Monte-Carlo du comportement de cette gamma-came´ra, et le protocole do-
sime´trique mis en œuvre (temps post-injection des di e´rentes acquisitions, types d’acquisi-
tions, format d’images etc.) pour obtenir un jeu de donne´es utilisable.
Une fois la mode´lisation de la gamma-came´ra re´alise´e (et valide´e) pour un centre cli-
nique donne´, elle est inte´gre´e, au meˆme titre que les informations provenant du protocole
dosime´trique, dans le logiciel TestDose, support du projet DosiTest, de´die´ a` la ge´ne´ration
d’images scintigraphiques virtuelles.
En paralle`le, une dosime´trie de re´fe´rence est e´tablie de fac¸on directe (sans passer par
l’ensemble de la chaˆıne dosime´trique) a` partir de la biodistribution de re´fe´rence du radio-
pharmaceutique dans le corps du patient virtuel et des donne´es anatomiques de celui-ci. La
dose absorbe´e est calcule´e a` l’e´chelle du voxel sur l’ensemble de la ge´ome´trie du patient graˆce
a` la simulation Monte-Carlo directe du de´poˆt d’e´nergie issu de des particules e´mises a` chaque
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de´sinte´gration du radionucle´ide dans chacun des voxels sources de cette ge´ome´trie.
Chaque participant a` l’intercomparaison recevra donc et traitera des donne´es issues d’un
meˆme patient et d’une meˆme biodistribution, mais ge´ne´re´es spe´cifiquement pour permettre
la mise en œuvre de son propre protocole dosime´trique. Il proce`dera a` la re´alisation de l’e´tude
dosime´trique comple`te (quantification de l’activite´, de´termination de l’activite´ cumule´e, cal-
cul des doses absorbe´es) et transmettra au centre responsable de l’e´tude les re´sultats obtenus
et des e´tapes cle´s interme´diaires.
Les di e´rentes e´tapes de la re´alisation de ce projet sont re´sume´es dans le sche´ma ge´ne´ral
de DosiTest, ci-dessous (figure 1.25).
Figure 1.25: Sche´ma ge´ne´ral du projet DosiTest
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1.3.2 Historique du projet
DosiTest est un projet dont les pre´mices ont e´te´ la cre´ation du logiciel TestDose par Erin
McKay lors de sa the`se de doctorat, ainsi qu’une partie des travaux de the`se de Ludovic
Ferrer, a` l’unite´ 892 de l’INSERM de Nantes et des travaux de stage de fin d’e´tudes de
Je´roˆme Suhard et Henri Der Sarkissian.
Les deux phases de DosiTest au sein desquelles se sont ensuite inte´gre´s les travaux
pre´sente´s dans ce manuscrit de the`se sont les suivantes :
— Une e´tude de faisabilite´ finance´e par un appel a` projets PhysiCancer, inclus dans le
Plan Cancer 2009-2013, obtenu en 2011 pour dix-huit mois de financement.
— Une phase applicative finance´e par une bourse de Recherche d’excellence (REG) au
sein du projet europe´en MetroMRT, subventionne´ par EuraMet, obtenue en 2013 pour
deux ans de financement (Avril 2013-Mai 2015).
Il est a` noter que le travail re´alise´ sur l’ensemble de ces deux phases a e´te´ re´alise´ en
partenariat avec Marie-Paule GARCIA, post-doctorante en informatique et traitement de
l’image dans l’e´quipe 12 du Centre de Recherche en Cance´rologie de Toulouse (CRCT).
Ces deux phases se distinguent en termes de financement, mais e´galement concernant
leur application a` ce travail de the`se, en raison du changement de directives qui a eu lieu
lors de l’e´criture du projet MetroMRT.
En e et, le projet DosiTest a e´te´ initialement e´labore´ lors de la premie`re de ces deux
phases autour des e´le´ments suivants :
— Le radiopharmaceutique se´lectionne´ pour l’e´tude de faisabilite´ est l’OctreoscanTM ou
111In-DTPA-octreotide, pour le traitement de tumeurs endocrines.
— Le mode`le anthropomorphe utilise´ est le mode`le hybride XCAT.
— Quatre centres cliniques sont implique´s : le CHU de Toulouse-Rangueil (Toulouse,
France), le Centre de Lutte Contre le Cancer (CLCC) Claudius Re´gaud (Toulouse,
France), l’Institut de Cance´rologie de l’Ouest (Nantes, France), et l’Istituto Europeo
di Oncologia (Milan, Italie).
Lors de la seconde phase (2013-2015), le projet a e´te´ redirige´ vers les e´le´ments suivants :
— Le radiopharmaceutique se´lectionne´ est le 177Lu-DOTA-octreotate, pour le traitement
de tumeurs endocrines.
— Le mode`le anthropomorphe est le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR
110.
— Cinq centres cliniques sont recrute´s : l’Institut de Cance´rologie de l’Ouest (Nantes,
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France), l’Isituto Europeo di Oncologia (Milan, Italie), le Christie NHS Foundation
Trust (Manchester, Angleterre), l’Universita¨tsklinikum (Wu¨rzburg, Allemagne), et
l’Institut Jules Bordet, (Bruxelles, Belgique).
Les re´sultats pre´sente´s dans ce manuscrit se rapporteront aussi bien a` la phase de fai-
sabilite´ a` l’OctreoscanTM sur le mode`le XCAT qu’a` la phase applicative au 177Lu-DOTA-
octreotate.
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dans le cadre de la cre´ation d’un
patient virtuel
Le projet DosiTest repose sur la cre´ation d’un patient virtuel, dont diverses images pour-
ront eˆtre ge´ne´re´es dans l’objectif de fournir aux centres cliniques des jeux de donne´es re´alistes
sur lesquels e ectuer une e´tude dosime´trique. La cre´ation de ce patient virtuel comporte deux
volets : la cre´ation de la ge´ome´trie, sur la base d’un mode`le anthropomorphe, et l’attribu-
tion au patient d’une application clinique, i.e. l’injection d’un radiopharmaceutique avec une
pharmacocine´tique associe´e. Une pharmacocine´tique de re´fe´rence doit donc eˆtre e´tablie pour
chaque radiopharmaceutique conside´re´e. Elle sera utilise´e a` la fois pour la ge´ne´ration des
images scintigraphiques (chapitre 3) et pour l’e´tablissement d’une dosime´trie de re´fe´rence
(chapitre 5). Comme expose´ dans le chapitre 1, deux phases du projet DosiTest font l’objet
du pre´sent rapport, et avec elles deux mode`les anthropomorphes, (le mode`le hybride XCAT
ou le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110) ainsi que deux radiopharmaceu-
tiques (l’OctreoscanTM et le 177Lu-octreotate).
L’OctreoscanTM (ou 111In-DTPA-octreotide) et le 177Lu-octreotate (177Lu-DOTA0-Tyr3-
octreotate, ou encore Lutathera) sont des analogues synthe´tiques de la somatostatine, res-
pectivement radiomarque´s a` l’indium-111 et au lute´tium-177, qui se fixent aux re´cepteurs
de la somatostatine, ce qui permet leur utilisation en the´rapie. L’OctreoscanTM be´ne´ficie
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d’un patient virtuel
a` ce titre d’une Autorisation de Mise sur le Marche´ (AMM) en France, et a e´te´ utilise´ en
clinique, en particulier en diagnostic. Il a fait l’objet de nombreuses publications depuis le
de´but des anne´es 1990 [Kwekkeboom et al. 1993, Krenning et al. 1993, Jamar et al. 1995].
Le 177Lu-octreotate, lui, ne be´ne´ficie pour l’instant pas d’une AMM en France ; son utilisa-
tion est soumise a` une Autorisation Temporaire d’Utilisation (ATU) et a` une proce´dure de
surveillance e´troite par l’Agence Nationale de Se´curite´ du Me´dicament et des produits de
sante´ (ANSM). Il est en revanche de´ja` utilise´ depuis une dizaine d’anne´es dans divers pays
europe´ens comme les Pays-Bas (Centre Me´dical Universitaire Erasmus, a` Rotterdam) ou la
Sue`de (Hoˆpital Universitaire d’Uppsala) et fait l’objet de nombreuses publications [Kwek-
keboom et al. 2010, Sandstro¨m et al. 2010, Kwekkeboom et al. 2011, Garske et al. 2012,
Larsson et al. 2012]. L’IEO de Milan, centre participant au projet DosiTest, est e´galement
tre`s implique´ dans la mise au point de traitements au 177Lu-octreotate, notamment par la
re´alisation d’essais cliniques de phase I et II sur ce radiopharmaceutique [Bodei et al. 2011].
Sur la base de donne´es existantes, les pharmacocine´tiques de re´fe´rence sont donc cre´e´es
dans ce chapitre pour les deux radiopharmaceutiques conside´re´s, l’OctreoscanTM et le 177Lu-
octreotate, afin d’eˆtre ensuite associe´es a` un mode`le anthropomorphe pour constituer un
patient virtuel, pre´requis a` la ge´ne´ration d’images et a` la dosime´trie dans le projet DosiTest.
2.1 Mate´riels et Me´thodes
La pharmacocine´tique de re´fe´rence est e´tablie suivant une mode´lisation compartimen-
tale de la biodistribution de chaque radiopharmaceutique. A cet e et, la premie`re e´tape est
l’identification des di e´rents compartiments qui constitueront le mode`le, commun aux deux
radiopharmaceutiques puisque ces deux analogues de la somatostatine ont une biodistribu-
tion proche.
Les premiers compartiments a` conside´rer sont les re´gions fixant le radiopharmaceutique.
Les re´gions fixant l’OctreoscanTM et le 177Lu-octreotate sont connues : comme tous les ana-
logues de la somatostatine de´die´s au diagnostic ou au traitement de tumeurs neuroendocrines
de type gastro-ente´ro-pancre´atique, les principales re´gions sources sont le foie, les reins et la
rate [Krenning et al. 1992, Kam et al. 2012]. En plus de ces trois organes, l’activite´ tran-
site par la vessie car le radiopharmaceutique est e´limine´ dans l’urine, donc la vessie doit
e´galement eˆtre conside´re´e comme une re´gion source. La ve´sicule biliaire et la thyro¨ıde sont
parfois conside´re´es comme des re´gions sources pour ces deux analogues de la somatostatine,
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mais ne seront pas pris en compte dans ce mode`le compartimental dans un souci de simpli-
fication du mode`le. Le radiopharmaceutique e´tant injecte´ par voie intraveineuse, il circule
dans le sang, qui doit donc eˆtre conside´re´ comme un compartiment a` part entie`re. Enfin, le
reste du corps humain constitue un sixie`me compartiment, une fois les cinq compartiments
pre´ce´dents soustraits.
Les relations entre ces six compartiments sources ainsi de´finis peuvent eˆtre mode´lise´es
selon le sche´ma pre´sente´ dans la figure 2.1.
Figure 2.1: Mode`le compartimental utilise´ pour la biodistribution de l’OctreoscanTM
Des constantes caracte´risent les e´changes entre compartiments, ces e´changes pouvant eˆtre
a` simple ou a` double sens. Ces constantes d’e´change, de la forme kij permettent d’exprimer
les relations entre les quantite´s d’activite´ au temps t, sous forme d’e´quations di e´rentielles
telles que :
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= F1,0 ≠ k2,1 q1(t) + k1,3 q3(t)≠ k3,1 q1(t) + k1,4 q4(t)≠ k4,1 q1(t)




= k2,1 q1(t) + k2,6 q6(t)≠ F0,2 (2.1.2)
dq3t
dt
= k3,1 q1(t)≠ k1,3 q3(t) (2.1.3)
dq4t
dt
= k4,1 q1(t)≠ k1,4 q4(t) (2.1.4)
dq5t
dt
= k5,1 q1(t)≠ k1,5 q5(t) (2.1.5)
dq3t
dt
= k6,1 q1(t)≠ k1,6 q6(t)≠ k2,6 q6(t) (2.1.6)
Pour de´finir la pharmacocine´tique de re´fe´rence, deux me´thodes sont possibles.
La premie`re me´thode passe par la re´solution de ce syste`me d’e´quations afin d’obtenir les
constantes d’e´change entre les di e´rents compartiments. Ceci permet de de´finir tre`s simple-
ment l’activite´ dans n’importe quel compartiment et a` n’importe quel temps. Elle peut eˆtre
mise en œuvre via un logiciel tel que SAAM II, disponible dans le laboratoire. En revanche,
re´soudre ce syste`me d’e´quations line´aires ne´cessite un nombre de donne´es d’entre´e su sant,
ce qui n’a pas e´te´ possible dans cette e´tude.
La seconde approche, imple´mente´e dans ce travail, vise a` caracte´riser les courbes acti-
vite´-temps de chacun des compartiments par ajustement des donne´es d’entre´e du mode`le
selon des fonctions de type mono ou bi-exponentiel, puisque les fonctions exponentielles sont
les plus couramment repre´sente´es pour la repre´sentation de phe´nome`nes physiques. La se-
conde approche a e´te´ mise en œuvre graˆce a` un plugin java interne de´veloppe´ par J. Suhard,
de´die´ a` cette utilisation. Ce plugin ne´cessite comme donne´es d’entre´e : les valeurs d’activite´
et les temps post-injection correspondants. Il mode´lise l’activite´ en fonction du temps se-
lon trois types de fonctions : une fonction mono-exponentielle, une fonction bi-exponentielle
avec une phase de fixation et une phase d’e´limination (exponentielle croissante puis exponen-
tielle de´croissante), et une fonction bi-exponentielle avec une phase d’e´limination rapide et
une phase d’e´limination lente (deux exponentielles de´croissantes). Pour chacune de ces trois
fonctions, une courbe est trace´e et les coe cients de la fonction sont e´dite´s, ainsi que l’erreur
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quadratique moyenne entre chacune des trois courbes ge´ne´re´es et les donne´es d’entre´e. Les
aires sous la courbe (a` l’infini) sont e´galement calcule´es a` partir des coe cients de chaque
fonction.
La fonction posse´dant la meilleure corre´lation entre la courbe re´sultante et les donne´es
d’entre´e est alors se´lectionne´e automatiquement ou par l’utilisateur, et les coe cients de la
fonction sont conserve´s pour une utilisation ulte´rieure de la courbe activite´-temps (que ce soit
pour le calcul dosime´trique de re´fe´rence ou pour la ge´ne´ration d’images scintigraphiques).
Les donne´es d’entre´e permettant la de´termination de la pharmacocine´tique de re´fe´rence ont
deux origines possibles :
— la quantification de l’activite´ a` partir d’images cliniques (expe´rience clinique)
— la litte´rature
Enfin, l’incertitude associe´e a` l’ajustement de ces courbes n’a nul besoin d’eˆtre prise
en compte dans la me´thodologie puisqu’il s’agit ici de de´finir une biodistribution a` utiliser
durant le projet, su samment proche de la re´alite´ pour permettre la ge´ne´ration d’images
scintigraphiques re´alistes. Quelles que soient les variations introduites par rapport a` la bio-
distribution d’origine dont sont issues les donne´es d’entre´e de cette pharmacocine´tique, le
principal est que la totalite´ de l’activite´ soit bien re´partie entre les compartiments.
2.1.1 Application pre´-the´rapeutique avec l’OctreoscanTM
En ce qui concerne l’OctreoscanTM , la principale di culte´ re´side dans l’obtention de
donne´es d’entre´e pour l’e´tablissement la pharmacocine´tique de re´fe´rence. En e et, si de
nombreux articles ont e´te´ publie´s concernant l’OctreoscanTM , en particulier sur ses per-
formances en comparaison avec d’autres analogues de la somatostatine, peu de donne´es de
biodistribution sont disponibles a` l’e´chelle clinique. Certaines e´tudes pre´sentent une pharma-
cocine´tique de´taille´e obtenue par comptage a` l’e´chelle pre´clinique : [Schmitt et al. 2005] ont
par exemple pre´sente´ des valeurs de concentration d’activite´ dans 13 organes sains et une
tumeur, obtenues sur des lots de souris π nude ∫ apre`s injection de 2 MBq d’OctreoscanTM
et sacrifie´es a` trois di e´rents temps post-injection. En revanche, a` l’e´chelle clinique, seules
quelques indications sur la fixation et l’e´limination re´nale sont ge´ne´ralement pre´sente´es, ou
sur la fixation du rein et de la rate a` un seul temps post-injection. De manie`re ge´ne´rale, il
est extreˆmement di cile de trouver des valeurs d’activite´, de concentration d’activite´, ou de
pourcentage d’activite´ injecte´e dans l’ensemble des organes sources pre´cite´s (foie, rein, rate,
vessie, sang, reste du corps) provenant d’un meˆme jeu de donne´es.
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Dans le cas pre´sent, les donne´es d’entre´e de la pharmacocine´tique de re´fe´rence pour cette
phase du projet DosiTest ont e´te´ de´termine´es de manie`re empirique a` partir des courbes de
pourcentages d’activite´ injecte´e en fonction du temps pre´sente´es par [Fo¨rster et al. 2001], pour
une activite´ injecte´e allant de 110 a` 187 MBq. Aux six compartiments cite´s pre´ce´demment
ont e´te´ ajoute´es deux tumeurs he´patiques. Les pourcentages d’activite´ injecte´e de´finis pour
chaque compartiment sont pre´sente´s dans les tables 2.1 et 2.2, et repre´sente´s graphiquement
sur les figures 2.2 et 2.3.
Pourcentages d’activite´ injecte´e (%)
Temps (h) Foie Reins Rate Sang Tumeur1 Tumeur2
0,0 7,67 4,90 2,45 33,04 0,00 0,133
1,2 6,04 4,41 2,20 21,74 0,20 0,122
1,9 5,22 4,08 2,04 - 0,19 0,078
4,3 4,41 3,27 1,71 7,00 - -
6,2 3,92 3,02 1,63 3,50 0,18 0,061
9,8 3,43 2,86 1,47 1,20 0,17 0,056
19,7 2,87 2,45 1,31 0,65 0,13 0,044
29,5 2,29 1,96 1,14 0,60 0,11 0,033
43,7 1,80 1,47 0,82 0,47 0,08 0,022
67,7 1,14 0,82 0,49 0,28 0,06 0,011
Table 2.1: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour les compartiments
πfoie∫, πreins∫, πrate∫, πsang∫ πtumeur 1∫ et πtumeur 2∫, dans le cas de l’OctreoscanTM









Table 2.2: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour le compartiment
πvessie∫, dans le cas de l’OctreoscanTM
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Figure 2.2: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour les compartiments
πfoie∫, πreins∫, πrate∫, πsang∫ πtumeur 1∫ et πtumeur 2∫, dans le cas de l’OctreoscanTM
Figure 2.3: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour le compartiment
πvessie∫, dans le cas de l’OctreoscanTM
2.1.2 Application the´rapeutique avec le 177Lu-octreotate
La di culte´ rencontre´e avec l’OctreoscanTM est e´galement retrouve´e pour ce second
radiopharmaceutique : tre`s peu de donne´es de biodistribution sont disponibles a` l’e´chelle
clinique . En e et, apre`s une recherche bibliographique, il est apparu qu’aucune information
pre´sente dans la litte´rature n’e´tait assez comple`te pour permettre la de´finition d’un mode`le
pertinent : il n’a pas e´te´ possible de trouver des donne´es d’activite´, chez l’Homme, a` di e´rents
temps post-injection pour chacun les compartiments π foie ∫, π reins ∫, π rate ∫, π vessie
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∫ et π sang ∫ provenant de la meˆme publication. Il est a` noter que cette constatation
a e´te´ e ectue´e au moment de la re´alisation de ce travail : depuis lors, une mode´lisation
compartimentale du 177Lu-Octreotate a e´te´ re´alise´e par Brolin et al. [Brolin et al. 2015], dans
le meˆme objectif, celui de cre´er un mode`le virtuel contenant une biodistribution re´aliste du
radiopharmaceutique afin de ge´ne´rer des images scintigraphiques.
La recherche de donne´es pharmacocine´tiques e´tait complique´e par le fait qu’a` l’e´poque
le radiopharmaceutique n’e´tait pas disponible en France. En revanche, des donne´es non
publie´es provenant du de´partement de me´decine nucle´aire de l’institut Erasmus MC (Rot-
terdam, Pays-Bas) – et obtenues par l’interme´diaire du Dr Mark Konijnenberg, physicien
me´dical implique´ dans la collaboration MetroMRT – ont pu eˆtre utilise´es pour cette e´tude.
Ces donne´es sont issues d’une e´tude de biodistribution et de dosime´trie re´alise´e apre`s l’admi-
nistration de 1,85 GBq de 177Lu-Octreotate a` 6 patients aˆge´s de 15 a` 76 ans, a` faible charge
tumorale.
Il s’agit de pourcentages moyens d’activite´ injecte´e (ainsi que les e´cart-types associe´s),
e´tablis a` di e´rents temps post-injection pour des organes tels que les reins, la rate, le foie,
le sang et l’urine, pour activite´ injecte´e de 3,7 GBq. Ces valeurs sont pre´sente´es dans les
tables 2.3, 2.4 et 2.5, et repre´sente´es sur les figures 2.4, 2.5 et 2.6. Concernant les tumeurs
Pourcentages d’activite´ injecte´e (%)
Foie Reins Rate
Temps Moyenne Ecart-type Moyenne Ecart-type Moyenne Ecart-type
(h) (%) (%) (%) (%) (%) (%)
4 3,77 1,18 4,93 1,60 3,19 1,03
24 2,77 0,75 4,63 0,91 3,17 0,83
48 2,52 0,74 3,95 0,74 2,76 0,69
72 2,18 0,61 3,18 0,66 2,44 0,52
240 0,93 0,13 0,89 0,34 1,15 0,17
408 0,55 0,08 0,40 0,16 0,57 0,16
Table 2.3: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour les compartiments
πfoie∫, πreins∫ et πrate∫, dans le cas du 177Lu-Octreotate
he´patiques, des volumes de 1 et 6 cm3 ont e´te´ attribue´s a` deux tumeurs imple´mente´es en
paralle`le, en comple´ment du mode`le voxe´lise´ de re´fe´rence de la CIPR 110 (qui ne comporte pas
de tumeur parmi les 141 organes ou tissus segmente´s). Les pourcentages d’activite´ injecte´e et
les pe´riodes e caces attribue´es a` ces deux tumeurs he´patiques sont inspire´s de l’expe´rience
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Pourcentages d’activite´ injecte´e (%)
Sang









Table 2.4: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour le compartiment
πsang∫, dans le cas du 177Lu-Octreotate
Pourcentages d’activite´ injecte´e (%)
Vessie







Table 2.5: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour le compartiment
πvessie∫, dans le cas du 177Lu-Octreotate
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Figure 2.4: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour les compartiments
πfoie∫, πreins∫ et πrate∫, dans le cas du 177Lu-Octreotate
Figure 2.5: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour le compartiment
πsang∫, dans le cas du 177Lu-Octreotate
du Bad Berka (Zentralklinik Bad Berka, Allemagne) [Schuchardt et al. 2014].
L’activite´ injecte´e est fixe´e a` 5,5 GBq pour le premier cycle d’un traitement fractionne´
au 177Lu-octreotate, en accord avec la litte´rature [Bodei et al. 2010].
Des ajustements suivant des fonctions mono ou bi-exponentielles sont re´alise´s sur les
donne´es, exprimant ainsi l’activite´ en fonction du temps tel que :
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Figure 2.6: Pourcentages d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps post-injection pour le compartiment
πvessie∫, dans le cas du 177Lu-Octreotate
Tumeur 1 Tumeur 2
Volume (cm3) 1 6
% activite´ injecte´e 0,20% 0,07%
Pe´riode e cace (h) 74 777
Table 2.6: Caracte´ristiques attribue´es aux tumeurs inse´re´es dans le mode`le




A1 exp(≠B1(t)) = A1
B1
(2.1.7)









Les re´sultats pre´sente´s dans la suite de ce chapitre seront les coe cients d’ajustement
des donne´es selon des fonctions mono ou bi-exponentielles pour chacun des compartiments,
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les courbes activite´-temps ainsi que les valeurs d’activite´ cumule´e correspondantes, pour une
application pre´-the´rapeutique a` l’OctreoscanTM puis pour une application the´rapeutique au
177Lu-octreotate.
2.2 Re´sultats
2.2.1 Application pre´-the´rapeutique avec l’OctreoscanTM
Un ajustement de type mono ou bi-exponentiel a e´te´ re´alise´ pour chacun des comparti-
ments fonctionnels, hormis le fluide extravasculaire, dont l’activite´ en fonction du temps est
de´termine´e en soustrayant l’activite´ de l’ensemble des sept autres compartiments a` l’activite´
totale pre´sente dans le corps.
Des coe cients d’ajustement ont donc e´te´ obtenus pour ces sept autres compartiments.
Cependant, les donne´es exploite´es e´tant des quantite´s injecte´es de radiopharmaceutique
(en Bq), elles sont corrige´es de la de´croissance radioactive. Il a donc e´te´ ne´cessaire de re´tablir
la de´croissance physique de l’indium-111, avec sa pe´riode physique de 67,2 h, dans la des-
cription de la pharmacocine´tique.
Les coe cients d’ajustement obtenus avant et apre`s cette prise en compte de la de´croissance
physique sont pre´sente´s dans les tables 2.7 et 2.8.
Comme indique´ dans le 2.1, ils permettent d’exprimer l’activite´ en fonction du temps,
telle que :
A(t) = A1 exp(≠B1(t)) +A2 exp(≠B2(t)) (2.2.9)
Ou, une fois la de´croissance physique applique´e, telle que :
A(t) = A1 exp(≠BÕ1(t)) +A2 exp(≠BÕ2(t)) (2.2.10)
L’activite´ du compartiment extravasculaire a e´te´ de´finie comme la di e´rence entre l’activite´
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Coe cients d’ajustement de l’activite´ injecte´e (%IA)
Foie Reins Rate Sang Tumeur1 Tumeur2 Vessie
A1 (MBq) 3,97 1,84 0,803 37,80 0,232 0,078 74,00
B1 (s≠1) 1,40E-04 1,11E-04 1,18E-04 1,02E-04 5,64E-06 1,33E-04 -5,11E-07
T1 bio (h) 1,37 1,73 1,63 1,88 34,12 1,44 -376,77
A2 (MBq) 4,84 3,88 2,04 0,471 -0,232 0,0789 -74,4
B2 (s≠1) 5,53E-06 5,32E-06 4,82E-06 -5,51E-08 1,95E-01 6,93E-06 9,87E-05
T2 bio (h) 34,79 36,16 39,93 -3949 0,00 27,79 1,95
Table 2.7: Coe cients d’ajustement de l’activite´ injecte´e (corrige´e de la de´croissance), en fonction
du temps, pour les compartiments πfoie∫, πreins∫, πrate∫, πsang∫, πtumeur 1∫, πtumeur 2∫ et
πvessie∫, dans le cas de l’OctreoscanTM . On conside`re donc les pe´riodes biologiques.
Coe cients d’ajustement de l’activite´ injecte´e (%IA)
Foie Reins Rate Sang Tumeur1 Tumeur2 Vessie
A1 (Bq) 3,97 1,84 0,803 37,80 0,232 0,0779 74,00
BÕ1 (s≠1) 1,43E-04 1,14E-04 1,21E-04 1,05E-04 8,51E-06 1,36E-04 2,35E-06
T1 e  (h) 1,35 1,68 1,59 1,83 22,63 1,41 81,79
A2 (Bq) 4,84 3,88 2,04 0,471 -0,232 0,0789 -74,4
BÕ2 (s≠1) 8,40E-06 8,19E-06 7,69E-06 2,81E-06 1,95E-01 9,79E-06 1,02E-04
T2 e  (h) 22,92 23,51 25,05 68,52 0,00 19,66 1,90
Table 2.8: Coe cients d’ajustement de l’activite´ (avec de´croissance radioactive) en fonction du
temps, pour les compartiments πfoie∫, πreins∫, πrate∫, πsang∫, πtumeur 1∫, πtumeur 2∫ et πves-
sie∫, dans le cas de l’OctreoscanTM . On conside`re donc les pe´riodes e caces.
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totale et la somme de l’activite´ dans les sept autres compartiments :
AFEV = Atotale ≠ (Afoie +Areins +Arate +Asang +Avessie +Atumeur1 +Atumeur2) (2.2.11)
Les courbes activite´-temps des huit compartiments sont pre´sente´es sur les figures 2.7 et 2.8.
La biodistribution pre´sente´e jusqu’ici montre une accumulation du radiopharmaceutique
Figure 2.7: Courbes activite´-temps des huit compartiments (avant vidange de la vessie), pour
l’OctreoscanTM
dans l’urine. Cependant, l’e´limination de l’urine a` chaque vidange de la vessie n’est pas prise
en compte dans cette mode´lisation de la pharmacocine´tique. Les vidanges de la vessie pro-
voquent l’e´limination progressive du radiopharmaceutique pre´sent dans l’urine. Elles suivent
un rythme biologique naturel, mais le patient doit e´galement vider sa vessie avant chaque
session d’imagerie : des vidanges π impose´es ∫ sont donc ajoute´es aux vidanges naturelles.
L’allure de la courbe activite´-temps de´pend donc du protocole dosime´trique de´fini par le
centre participant (l’IEO dans cette e´tude de faisabilite´) dans son protocole dosime´trique.
Les donne´es urologiques pre´sente´es par [Mueller E et al. 2005] sont utilise´es ici a` cet
e et. Le volume moyen d’urine vide´ par la femme a` chaque vidange de sa vessie est estime´
a` 205 mL et le volume maximum vide´ a` 330 mL, pour un volume moyen de la vessie de 500
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Figure 2.8: πZoom∫ sur les courbes activite´-temps de trois des huit compartiments : la rate et les
deux tumeurs, pour l’OctreoscanTM
mL. Le nombre moyen de vidanges est de 8 par jour (entre 7 et 10) chez la femme. Afin
d’e´liminer assez rapidement l’activite´ accumule´e dans l’urine, les images scintigraphiques
re´elles ne montrant plus de fixation dans la vessie sur les images tardives, le pourcentage
de volume vide´ a` chaque vidange a e´te´ fixe´ a` 46% (230 mL sur les 500 mL). Des vidanges
supple´mentaires e´tant impose´es avant chaque session d’imagerie, le nombre de vidanges a
e´te´ fixe´ a` 7 par jour et non 8.
En ce qui concerne les vidanges pre´-imagerie, elles de´pendent donc des temps d’acquisi-
tion, qui, selon le protocole dosime´trique de l’IEO, sont fixe´s a` 1h, 4h, 18h, 28h, 44h et 67h
post-injection (chapitre 3). Les vidanges pre´-imagerie, sont fixe´es 10 minutes avant chaque
temps d’acquisition.
Les temps post-injection auxquels ont lieu les vidanges ont donc e´te´ fixe´s pour alterner
de fac¸on cohe´rente les vidanges naturelles avec les vidanges pre´-imagerie, et sont pre´sente´s
dans la table 2.9.
A chacune de ces vidanges, 46% de l’activite´ est e´limine´e, ce qui donne une allure en dents
de scie a` la courbe activite´-temps de la vessie. La figure 2.9 illustre l’impact des vidanges de la
vessie sur l’allure de courbe activite´-temps de la vessie. La figure 2.10 repre´sente les courbes
activite´-temps finales de chaque compartiment, une fois les vidanges de la vessie prises en
compte dans la pharmacocine´tique de re´fe´rence, de la biodistribution de l’OctreoscanTM
dans le patient virtuel selon le protocole dosime´trique de l’IEO.
Une fois ces courbes activite´-temps e´tablies pour chaque compartiment, les valeurs d’ac-
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Table 2.9: Temps post-injection de vidanges naturelles et pre´-imagerie de la vessie, pour
l’OctreoscanTM
Figure 2.9: Courbes activite´-temps de la vessie, avec ou sans prise en compte des vidanges naturelles
et pre´-imagerie de la vessie, pour l’OctreoscanTM
tivite´ cumule´e correspondantes (aires sous les courbes activite´-temps) ont pu eˆtre calcule´es
a` partir des coe cients d’ajustement mono ou bi-exponentiel.
En e et, le calcul de l’aire sous la courbe activite´-temps correspondant a` l’inte´gration de
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Figure 2.10: Courbes activite´-temps finales des huit compartiments fonctionnels de´termine´s pour
la biodistribution de l’OctreoscanTM dans le patient virtuel issu du mode`le anthropomorphe XCAT
(fe´minin), adapte´es au protocole dosime´trique de l’IEO










Si A(t) = A1 exp(≠B1(t)) +A2 exp(≠B2(t)) (2.2.13)
Dans le cas de la vessie, les aires sous la courbe ont e´te´ calcule´es entre chaque vidange
de la vessie, en raison de l’allure en π dents de scie ∫ de la courbe activite´-temps. Les
portions de courbe ont e´te´ ajuste´es par de simples polynoˆmes de degre´ n (avec un coe cient
de corre´lation syste´matiquement e´gal a` 1). Les coe cients des polynoˆmes ont e´galement
e´te´ utilise´s pour l’inte´gration de l’activite´ en fonction du temps, et les di e´rentes valeurs
d’activite´ cumule´e correspondant a` chaque portion de courbe, entre deux vidanges, ont e´te´
additionne´es.
Les valeurs d’activite´ cumule´e obtenues pour chaque compartiment sont donne´es dans la
table 2.10.
En re´sume´, l’e´tablissement d’une biodistribution de re´fe´rence a e´te´ re´alise´ a` partir de va-
leurs de pourcentages de quantite´ d’OctreoscanTM injecte´e, a` di e´rents temps post-injection,
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Compartiment Foie Reins Rate Sang
A˜ (Bq.s) 5,28E+11 4,27E+11 2,35E+11 4,71E+11
Compartiment Tumeur 1 Tumeur 2 FEV Vessie
A˜ (Bq.s) 2,38E+10 7,70E+09 7,53E+12 1,10E+12
Table 2.10: Valeurs d’activite´ cumule´e totale dans les huit compartiments fonctionnels pour
l’OctreoscanTM
obtenues de la litte´rature puis adapte´es pour recre´er une pharmacocine´tique cohe´rente. Les
courbes activite´-temps ont e´te´ de´finies pour les huit compartiments sources et les aires sous
ces courbes ont e´te´ calcule´es, de´terminant ainsi les valeurs d’activite´ cumule´e de chaque
compartiment.
2.2.2 Application the´rapeutique avec le 177Lu-octreotate
Dans la seconde phase du projet DosiTest, les donne´es d’entre´e obtenues pour le 177Lu-
octreotate – les valeurs de pourcentage d’activite´ injecte´e a` di e´rents temps sont donne´s
dans les tables 2.3, 2.4 et 2.5 – ont e´galement e´te´ ajuste´es selon des fonctions mono ou bi-
exponentielles pour les divers compartiments conside´re´s. Les coe cients d’ajustement cor-
respondants sont pre´sente´s dans la table 2.11.
Coe cients d’ajustement de l’activite´ injecte´e (%IA)
Foie Reins Rate Sang Vessie
A1 (MBq) 171 306 185 506 3270
B1 (s≠1) 1,31E-06 2,07E-06 1,21E-06 1,22E-06 -5,18E-07
T1 bio (h) 147,2 93,2 158,7 157,3 -371,7
A2 (MBq) 1260 -50,6 - 1810 -2370
B2 (s≠1) 2,40E-04 4,78E-05 - 7,55E-05 6,35E-05
T2 bio (h) 0,8 4,0 - 2,6 3,0
Table 2.11: Coe cients d’ajustement de l’activite´ injecte´e (corrige´e de la de´croissance), en fonction
du temps, pour les compartiments πfoie∫, πreins∫, πrate∫, πsang∫ et πvessie∫, dans le cas du
177Lu-octreotate. On conside`re donc les pe´riodes biologiques.
Ces donne´es e´tant corrige´es de la de´croissance, c’est-a`-dire ne prenant pas en compte la
de´croissance radioactive du lute´tium-177 (pe´riode physique de 6,7 jours), il a e´te´ ne´cessaire de
re´tablir cette de´croissance physique. Les coe cients d’ajustement obtenus apre`s l’application
de la de´croissance physique sont donne´s dans la table 2.12.
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Coe cients d’ajustement de l’activite´ injecte´e (%IA)
Foie Reins Rate Sang Vessie
A1 (MBq) 171 306 185 506 3270
BÕ1 (s≠1) 2,50E-06 3,26E-06 2,41E-06 2,42E-06 6,79E-07
T1 e  (h) 76,9 59,0 79,9 79,5 283,4
A2 (MBq) 1260 -50,6 - 1810 -2370
BÕ2 (s≠1) 2,41E-04 4,90E-05 - 7,67E-05 6,47E-05
T2 e  (h) 0,8 3,9 - 2,5 3,0
Table 2.12: Coe cients d’ajustement de l’activite´ (avec de´croissance radioactive) en fonction du
temps, pour les compartiments πfoie∫, πreins∫, πrate∫, πsang∫ et πvessie∫, dans le cas du 177Lu-
octreotate. On conside`re donc les pe´riodes e caces.
L’allure des courbes activite´-temps des deux tumeurs he´patiques a e´te´ de´finie selon un
mode`le mono-exponentiel, et les coe cients correspondants ont cette fois-ci e´te´ e´tablis sans
ajustement de courbes, puisqu’il s’agit de valeurs attribue´es a` ces deux tumeurs de fac¸on
arbitraire. La table 2.13 pre´sente les coe cients attribue´s a` ces deux tumeurs.
Tumeur 1 Tumeur 2
A1 (MBq) 11,0 3,85
B1 (s≠1) 2,60E-06 2,50E06
T1 e  (h) 74,0 77,0
A˜ (Bq.s) 4,23E+12 1,54+12
Table 2.13: Coe cients des fonctions mono-exponentielles repre´sentant l’activite´ des deux tumeurs
en fonction du temps, dans le cas du 177Lu-octreotate.
Graˆce aux di e´rents coe cients e´tablis pour chacun de ces compartiments, l’activite´ peut
eˆtre de´termine´e a` n’importe quel temps post-injection. L’activite´ du huitie`me compartiment,
le fluide extravasculaire, a e´te´ de´finie comme la di e´rence entre l’activite´ totale et la somme de
l’activite´ dans les sept autres compartiments, tout comme pour l’OctreoscanTM . Les courbes
activite´-temps des huit compartiments pour le 177Lu-Octreotate sont repre´sente´es sur les
figures 2.11 et 2.12. On constate sur la figure 2.11 que le pourcentage d’activite´ injecte´e
est encore d’environ 40% dans la vessie, 180h apre`s l’injection (soit a` plus d’une pe´riode
physique du lute´tium-177). Ceci s’explique par l’absence de vidange de la vessie dans le
mode`le jusqu’ici e´tabli, et donc d’e´limination du radiopharmaceutique : celui-ci s’accumule
dans l’urine pre´sente dans la vessie.
Tout comme pour l’OctreoscanTM , des vidanges de la vessie doivent donc eˆtre prises en
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Figure 2.11: Courbes activite´-temps des huit compartiments (avant vidange de la vessie), pour le
177Lu-octreotate
Figure 2.12: π Zoom ∫ sur les courbes activite´-temps de trois des huit compartiments : la rate et
les deux tumeurs, pour le 177Lu-octreotate
compte pour e´tablir la pharmacocine´tique du 177Lu-octreotate. Ces vidanges sont a` la fois
des vidanges naturelles et des vidanges pre´-imagerie, et de´pendent du protocole dosime´trique
de l’IEO pour le 177Lu-octreotate. L’obtention de temps d’acquisition des di e´rentes sessions
d’imagerie requises par l’IEO sera de´taille´e dans le chapitre 3, mais la liste des ces temps
d’acquisition est donne´e dans la table 2.14. Les vidanges sont re´alise´es 10 minutes avant
chaque session d’imagerie, soit 600s plus toˆt.
Les donne´es urologiques pre´sente´es par [Mueller E et al. 2005] sont a` nouveau utilise´es ici.
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Temps post-injection Temps post-injection







Table 2.14: Temps post-injection des sessions d’imagerie et des vidanges de la vessie correspondantes,
pour le 177Lu-octreotate
Le volume moyen d’urine vide´ par la femme a` chaque vidange de sa vessie est estime´ a` 205
mL, allant de 144 a` 274 mL, pour un volume moyen de la vessie de 500 mL chez la femme. Le
pourcentage de volume vide´ a e´te´ fixe´ au minimum afin de conserver su samment d’activite´
pour respecter le re´alisme des images tardives – les sessions d’imagerie e´tant acquises sur un
temps post-injection beaucoup plus long que pour l’OctreoscanTM – c’est-a`-dire a` 28,80%
(144 mL sur les 500 mL), contre les 46% fixe´s pour l’OctreoscanTM . En revanche le nombre
de vidanges de 7 par jour e´tabli pour l’OctreoscanTM a cette fois e´te´ augmente´ et fixe´ au
nombre moyen de vidanges chez la femme qui est de 8.
Les temps post-injection auxquels ont lieu les vidanges ont e´te´ fixe´s pour alterner de
fac¸on cohe´rente les vidanges naturelles avec les vidanges pre´-imagerie, suivant ces donne´es
urologiques, et sont pre´sente´s dans la table 2.15.













Table 2.15: Temps post-injection de vidanges naturelles et pre´-imagerie de la vessie pour le 177Lu-
octreotate
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A chacune de ces vidanges, 28,8% de l’activite´ est donc e´limine´e, ce qui donne l’allure
repre´sente´e sur la figure 2.13 a` la courbe activite´-temps de la vessie, compare´e a` son allure
sans e´limination de l’urine.
Figure 2.13: Courbes d’activite´-temps de la vessie, avec ou sans prise en compte des vidanges
naturelles et pre´-imagerie de la vessie, pour le 177Lu-octreotate
La figure 2.14 repre´sente les courbes activite´-temps finales de chaque compartiment, une
fois les vidanges de la vessie prises en compte dans la pharmacocine´tique de re´fe´rence, de la
biodistribution du 177Lu-Octreotate dans le patient virtuel selon le protocole dosime´trique
de l’IEO.
Enfin, l’activite´ cumule´e totale a e´te´ de´termine´e pour chacun des huit compartiments
fonctionnels et les valeurs sont pre´sente´es dans la table 2.16.
Compartiment Foie Reins Rate Sang
A˜ (Bq.s) 7,34E+13 9,26E+13 7,69E+13 2,33E+14
Compartiment Tumeur 1 Tumeur 2 FEV Vessie
A˜ (Bq.s) 3,41E+12 1,25E+12 4,07E+14 7,96E+13




Figure 2.14: Courbes activite´-temps des huit compartiments (apre`s vidange de la vessie), pour le
177Lu-octreotate
2.3 Discussion
Dans le cadre du projet DosiTest, la cre´ation d’une pharmacocine´tique de re´fe´rence a
pour objectif de proposer aux centres participants des images scintigraphiques qui soient
juge´es su samment re´alistes pour eˆtre utilise´es dans un contexte de dosime´trie clinique.
A cet e´gard, se´parer la biodistribution de l’activite´ en di e´rents compartiments fonction-
nels est une avance´e par rapport a` ce qui a e´te´ propose´ jusqu’ici en termes de ge´ne´rations
d’images scintigraphiques virtuelles. La mode´lisation compartimentale de la biodistribution
d’un radiopharmaceutique apporte de l’he´te´roge´ne´ite´ au sein d’un meˆme organe, comme par
exemple dans le foie ou` se situent les tumeurs : la re´gion anatomique du foie e´tant une
combinaison du compartiment sanguin et du compartiment he´patique, l’activite´ n’est pas
uniforme´ment re´partie sur l’ensemble de ce volume d’inte´reˆt.
D’autre part, l’activite´ pouvant eˆtre de´finie, graˆce a` cette mode´lisation compartimentale,
dans chaque voxel du mode`le anthropomorphe depuis l’injection du radiopharmaceutique
jusqu’a` la disparition comple`te de celui-ci dans le corps du patient virtuel, des sessions
d’imagerie peuvent eˆtre de´finies a` n’importe quel temps post-injection, sans restriction.
Par ailleurs, pour la de´termination de la dosime´trie de re´fe´rence, l’activite´ cumule´e totale
est obtenue directement par inte´gration des parame`tres pharmacocine´tiques, on dispose donc
d’une valeur d’activite´ cumule´e de re´fe´rence en tout point du patient virtuel.
Enfin, e´tablir une pharmacocine´tique de re´fe´rence pour une application donne´e permet la
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re´utilisation de ces donne´es pour des e´tudes ulte´rieures et assure ainsi la pe´rennite´ du projet.
Cependant, a` ce stade, la mode´lisation re´alise´e, que ce soit pour l’OctreoscanTM ou le
177Lu-octreotate, est base´e sur une approche simple, avec seulement huit compartiments
fonctionnels. Le mode`le, tel qu’il est e´tabli, fait l’hypothe`se que la concentration radioactive
dans chaque compartiment est constante a` un instant donne´, ce qui ne semble pas tre`s
re´aliste et ne permet notamment pas de refle´ter l’he´te´roge´ne´ite´ de la distribution de l’activite´
observe´e dans les tumeurs.
A l’heure actuelle, le projet DosiTest a pour objectif la comparaison des approches do-
sime´triques entre di e´rents centres cliniques et l’e´valuation de l’impact de cette he´te´roge´ne´ite´
de pratiques sur la de´termination de la dose absorbe´e. Les observations e ectue´es jusqu’ici
laissent supposer que les re´sultats dosime´triques seront tre`s variables d’un centre a` un autre
selon le protocole dosime´trique utilise´, et c’est d’ailleurs cette hypothe`se qui est a` l’origine
du projet. Cependant, si tel n’e´tait pas le cas a` l’issue du projet, la question du re´alisme
des images serait e´voque´e : le jeu de donne´es propose´ aux di e´rents centres participants
est-il su samment repre´sentatif des images scintigraphiques re´elles, dont la quantification
fait re´gulie`rement l’objet d’ame´liorations ? Par ailleurs, le re´alisme des images est impacte´
par la pre´cision de la mode´lisation de la gamma-came´ra et de la me´thode de ge´ne´ration des
images, propos du chapitre 3, mais e´galement e´troitement lie´ au re´alisme de la de´finition du
patient virtuel, que ce soit sa de´finition ge´ome´trique, i.e. le choix du mode`le anthropomorphe
et sa repre´sentativite´ du corps humain, ou sa de´finition fonctionnelle : la pharmacocine´tique
de´finie pour le radiopharmaceutique injecte´.
Le ra nement du mode`le compartimental est donc a` envisager. L’utilisation de donne´es
d’entre´e provenant d’une biodistribution directement e´tablie sur un jeu d’images de plusieurs
patients traite´s avec le radiopharmaceutique peut constituer une premie`re e´tape d’ame´lioration :
be´ne´ficier de plusieurs valeurs d’activite´ (ou de pourcentage d’activite´ injecter) dans chaque
compartiment aux di e´rents temps post-injection permettrait de re´aliser une ve´ritable mode´lisation
compartimentale, en de´finissant des constantes d’e´change entre les compartiments, via un
logiciel tel que SAAM II. La quantification de l’activite´ sur un jeu de donne´es de patients
o rirait e´galement l’opportunite´ d’augmenter le nombre de compartiments a` conside´rer,
n’e´tant plus tributaire des donne´es publie´es dans la litte´rature. Il est a` noter que le Service
de Me´decine Nucle´aire de l’Institut Universitaire de Cancer de Toulouse (Prof. Courbon)
a re´cemment de´bute´ l’administration the´rapeutique de 177Lu-octreotate (LutatheraTM) et
que dans ce contexte une e´tude dosime´trique syste´matique est re´alise´e. Nous pouvons donc
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espe´rer disposer rapidement de donne´es cliniques permettant d’a ner la mode´lisation de la
pharmacocine´tique de ce radiopharmaceutique.
Toutefois, la pharmacocine´tique e´tablie dans ce chapitre pour les deux radiopharmaceu-
tiques conside´re´s est su samment aboutie pour ge´ne´rer des images scintigraphiques virtuelles
et poursuivre le de´veloppement de DosiTest.
2.4 Conclusion
Des pharmacocine´tiques de re´fe´rence ont e´te´ e´tablies pour deux radiopharmaceutiques
di e´rents, l’OctreoscanTM et le 177Lu-octreotate, malgre´ la di culte´ a` trouver des donne´es
utilisables pour la cre´ation de mode`les compartimentaux. Des courbes activite´-temps ont
e´te´ ge´ne´re´es pour chacun des compartiments fonctionnels, re´sultats qui seront utilise´s dans
la suite du travail pre´sente´ dans ce manuscrit : tout d’abord pour la ge´ne´ration d’images
scintigraphiques virtuelles, qui fait l’objet du chapitre 3, le nombre de de´sinte´grations a`
distribuer dans chaque compartiment lors des di e´rentes sessions d’imagerie e´tant fixe´ a`
partir de ces courbes activite´-temps ; puis pour la re´alisation de calculs dosime´triques, au
chapitre 5, puisque l’inte´reˆt de connaˆıtre pre´cise´ment la pharmacocine´tique attribue´e au
patient virtuel est justement de pouvoir π directement ∫ en de´duire une dosime´trie de
re´fe´rence, a` laquelle peuvent eˆtre compare´s les re´sultats dosime´triques des di e´rents centres
participants a` l’e´tude.
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Une fois la pharmacocine´tique de re´fe´rence ge´ne´re´e pour les di e´rents compartiments
fonctionnels de´finis pour chacun des radiopharmaceutiques, le patient virtuel peut eˆtre cre´e´
a` partir de l’un des mode`les anthropomorphes imple´mente´s dans le logiciel TestDose, support
informatique du projet DosiTest. La gamma-came´ra implante´e dans le service de me´decine
nucle´aire de chaque centre, et de´die´e a` la dosime´trie, est ensuite mode´lise´e par simulation
Monte-Carlo, et le mode`le de gamma-came´ra obtenu est e´galement imple´mente´ dans Test-
Dose. Des images scintigraphiques du patient virtuel peuvent alors eˆtre ge´ne´re´es selon un
protocole dosime´trique donne´, graˆce a` la cre´ation des macros GATE correspondantes par le
logiciel TestDose.
Dans ce chapitre seront pre´sente´es les di e´rentes e´tapes ne´cessaires a` la cre´ation d’images
scintigraphiques, la se´paration du mode`le anthropomorphe en di e´rents compartiments fonc-
tionnels, la ge´ne´ration automatique de macros GATE par TestDose, ou encore le calcul du
nombre de de´sinte´grations a` ge´ne´rer pour chaque compartiment et dans chaque session d’ima-
gerie.
Afin de mieux appre´hender les travaux qui seront pre´sente´s dans ce chapitre, une pre´sentation
de la structure du logiciel TestDose est ne´cessaire.
3.1 Pre´sentation du logiciel TestDose
Le logiciel TestDose est un ge´ne´rateur de simulations Monte-Carlo cre´e´ par Erin McKay
pour re´pondre aux besoins du projet DosiTest, et dont le de´veloppement a e´te´ poursuivi par
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Marie-Paule Garcia en paralle`le des avance´es de DosiTest. Il constitue a priori la premie`re
tentative d’utilisation de GATE a` la fois en imagerie scintigraphique et en dosime´trie interne
a` partir des meˆmes donne´es de de´part. Marie-Paule Garcia a e´crit, a` l’issue de cette collabo-
ration, un article pre´sentant la ge´ne´ration d’images scintigraphiques avec ce logiciel, au sein
duquel les travaux re´alise´s durant cette the`se ont e´te´ inclus. Cet article a e´te´ accepte´ par le
journal π Medical Physics ∫ [Garcia et al. 2015].
La figure 3.1 repre´sente les trois modules qui composent le logiciel TestDose.
Un premier module, celui de´die´ au patient virtuel (VirtualPatient sur la figure 3.1) ge´ne`re
des fichiers de donne´es de´crivant la ge´ome´trie et la contribution de chaque compartiment d’un
mode`le anthropomorphe tel que XCAT ou le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR
110. L’innovation majeure de cette approche est la segmentation fonctionnelle du mode`le :
l’ide´e est que l’activite´ pre´sente dans chaque voxel ge´ome´trique re´sulte d’une combinaison
line´aire des contributions fonctionnelles dans ce voxel. La premie`re e´tape dans la construc-
tion de ce patient virtuel est la de´finition du mode`le pharmacocine´tique approprie´ pour
l’application clinique se´lectionne´e. Cette pharmacocine´tique de re´fe´rence (cf. chapitre 2) est
utilise´e pour de´finir l’activite´ pre´sente dans chaque compartiment durant un intervalle de
temps donne´ (pour les sessions d’imagerie) ou sur la totalite´ du temps de pre´sence du radio-
pharmaceutique (dosime´trie, cf. chapitre 5). Ensuite, une cartographie est cre´e´e, associant
chaque re´gion d’un mode`le voxe´lise´ donne´ a` un index compartimental et une contribution
proportionnelle repre´sentant les compartiments concerne´s. A partir de ces donne´es, le logi-
ciel TestDose ge´ne`re pour chaque compartiment fonctionnel une carte de contribution de ce
compartiment au mode`le complet.
Le second module (Imaging sur la figure 3.1) est de´die´ a` la ge´ne´ration d’images scinti-
graphiques a` partir du mode`le anthropomorphe et des donne´es pharmacocine´tiques selon un
protocole d’imagerie donne´ et un mode`le de gamma-came´ra stocke´ dans la base de donne´es
du logiciel. Le protocole d’imagerie est spe´cifie´ graˆce a` une interface qui permet la se´lection
d’un mode`le de gamma-came´ra, d’un radionucle´ide, du temps de de´part des di e´rentes ac-
quisitions, des feneˆtres en e´nergie souhaite´es, du mode d’acquisition et de di e´rents de´tails
concernant la teˆte de de´tection (nombre de teˆtes de de´tection implique´es, champ de vue,
de´placement de la teˆte de de´tection etc.).
La figure 3.2 donne un exemple de parame`tres entre´s dans l’interface pour spe´cifier le
protocole d’imagerie.
Une fois ce protocole e´tabli, une commande permet la cre´ation de toutes les macros
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Figure 3.1: Les principaux modules du logiciel TestDose.
Figure 3.2: Interface de spe´cification du protocole d’imagerie.
GATE ne´cessaires a` la simulation. Chaque compartiment fonctionnel peut alors eˆtre simule´
se´pare´ment avec GATE, et la simulation n’est e ectue´e qu’une seule fois (pour un jeu de pa-
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rame`tres donne´, une feneˆtre en e´nergie par exemple) pour l’ensemble des sessions d’imagerie
souhaite´es.
Pour ge´ne´rer cinq images scintigraphiques a` cinq temps post-injection correspondants et
pour une feneˆtre en e´nergie donne´e, une seule simulation est ne´cessaire par compartiment :
on se place a` cet e et dans la configuration ou` l’activite´ cumule´e est la plus importante
dans le compartiment, ce qui a e´te´ rendu possible par la de´finition d’un format de sortie
particulier et d’un algorithme permettant de synthe´tiser l’ensemble des images simule´es a`
partir d’une simulation ou` le nombre d’e´ve`nements de´tecte´s correspond au maximum requis
par l’ensemble des simulations : ce format spe´cifique de fichier de sortie GATE, nomme´
π hitlist ∫, permet de stocker sous forme de liste les indices des pixels correspondant a`
chaque e´ve`nement de´tecte´. Pour reconstituer l’image d’un compartiment a` chaque session, le
nombre de coups requis est donc se´lectionne´ ale´atoirement dans cette liste. De cette fac¸on,
les pixels sont replace´s dans chaque image en respectant le nombre de coups ne´cessaires et
en inte´grant un bruit poissonnien re´aliste.
Il est a` noter ici que, bien qu’une image scintigraphique repre´sente l’activite´ pre´sente a`
un temps donne´, elle est acquise sur un certain intervalle de temps. Pour chaque comparti-
ment fonctionnel, c’est donc l’aire sous la courbe activite´-temps qui est calcule´e durant cet
intervalle de temps, et utilise´e pour la ge´ne´ration d’images.
Les images finales sont ge´ne´re´es pour chaque session d’imagerie en e´chantillonnant le
re´sultat de la simulation pour chaque compartiment selon le nombre de coups a` distribuer
dans l’image pour une session donne´e (valeur calcule´e a` partir de la biodistribution du
radiopharmaceutique), et les re´sultats des di e´rents compartiments sont ensuite agre´ge´s entre
eux pour obtenir l’image comple`te.
Le de´roulement de la ge´ne´ration des images scintigraphiques pour une application donne´e
est le suivant :
— Un album correspondant a` l’application souhaite´e est cre´e´ avec l’interface de TestDose
— La ge´ome´trie du mode`le est importe´e dans l’interface a` partir d’un dossier de de´part
contenant les images de contribution des compartiments et les images mate´riaux
— Une proce´dure et un protocole sont cre´e´s dans l’interface, en apportant toutes les
informations ne´cessaires : les temps de de´part des acquisitions, la dure´e d’acquisition
de chaque pas d’acquisition (step), la position de de´part de la teˆte de de´tection et
son de´placement axial (en mode planaire), le nombre de projections et la vitesse de
rotation de la teˆte (en mode tomographique), ainsi que les valeurs des feneˆtres en
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e´nergies requises. Cette e´tape est repre´sente´e dans la figure 3.2.
— Dans un terminal, les commandes PrepareAlbum et SimulateImaging permettent en-
suite la cre´ation d’un ensemble de macros et de fichiers d’entre´e pour les diverses
simulations requises, dans un dossier se´pare´ de celui contenant les donne´es d’entre´e
de TestDose.
— Les simulations sont re´alise´es avec GATE pour chaque compartiment, chaque mode
d’acquisition et chaque feneˆtre en e´nergie.
— Les hitlists obtenues en sortie de la simulation GATE sont re´importe´es dans TestDose
graˆce a` la commande ComposeProjections.
— Les nombres de coups ne´cessaires dans chaque compartiment pour chaque session
d’imagerie, stocke´s dans des fichiers textes de type π ACTIVITY.TAB ∫, place´s dans
le dossier de de´part, sont alors utilise´s par le logiciel : ces coups a` distribuer pour
cre´er une image acquise durant un intervalle de temps donne´ (dure´e d’acquisition
totale pour les cinq steps), sont pioche´s dans les hitlists.
— Les images peuvent alors eˆtre exporte´es par le logiciel TestDose
En dehors de TestDose, un programme MatLab a e´te´ conc¸u pour inse´rer un en-teˆte DI-
COM aux images simule´es, afin d’assurer l’inte´gration des images virtuelles dans les stations
d’imagerie ou de dosime´trie proprie´taires pre´sentes dans chaque centre clinique. A cet e et,
des e´changes pre´liminaires avec di e´rents centres ont permis de disposer d’un jeu d’en teˆtes
DICOM re´alistes, qui ont e´te´ adapte´s au type d’images ge´ne´re´es par la simulation.
Pour re´sumer, le roˆle du logiciel TestDose est de permettre la ge´ne´ration et l’exporta-
tion de fichiers d’entre´e – pour une gamma-came´ra et un protocole d’imagerie a` vise´e do-
sime´trique donne´s – en vue d’une simulation d’images via le code GATE (version 6.2), puis
la re´importation des hitlists obtenues en sortie de la simulation GATE, pour la cre´ation des
images finales. Cette dernie`re e´tape ne´cessite les donne´es pharmacocine´tiques de´terminant le
nombre de coups a` simuler dans chaque compartiment et lors de chaque session d’imagerie.
3.2 Segmentation du mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de
la CIPR 110 en di e´rents compartiments fonctionnels
Dans la phase de faisabilite´ de DosiTest, le mode`le anthropomorphe qui a e´te´ utilise´ est le
mode`le XCAT (corps entier). Son imple´mentation dans TestDose, et sa division en di e´rents
volumes fonctionnels ont e´te´ re´alise´es en marge du travail pre´sente´ dans ce manuscrit. Afin
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d’e´viter tout confusion entre le travail produit durant cette the`se et le projet DosiTest dans
son inte´gralite´, il est a` noter que seuls les travaux e ectivement re´alise´s dans le cadre de
cette the`se et se rapportant au projet DosiTest sont pre´sente´s dans ce chapitre.
Durant la seconde phase du projet DosiTest pre´sente´e dans ce travail, il a e´te´ de´cide´
d’utiliser de mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110. Ce mode`le voxe´lise´ de la
CIPR 110 est une matrice fixe directement reconstruite a` partir de tables contenant la liste
de valeurs des voxels, correspondant aux labels des di e´rents organes de´finis pour ce mode`le
(141 organes ou tissus distincts), dans les axes x, y et z.
La se´paration de ce mode`le voxe´lise´ en di e´rents volumes fonctionnels a duˆ eˆtre re´alise´e
au de´but de cette deuxie`me phase de DosiTest, afin d’eˆtre utilise´ pour la cre´ation du patient
virtuel.
3.2.1 Mate´riel et Me´thodes
3.2.1.1 Le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence la CIPR 110
La publication 103 de la CIPR recommande l’utilisation de mode`les voxe´lise´s, dont la
de´finition de la ge´ome´trie est plus re´aliste que celle des mode`les mathe´matiques, pour la
mise a` jour de valeurs dosime´triques de re´fe´rence. Les mode`les voxe´lise´s adultes de re´fe´rence
REX et REGINA ont e´te´ de´rive´s des mode`les voxe´lise´s existants GOLEM et LAURA [Zankl
et Wittmann 2001, Zankl et al. 2005, Zankl et al. 2007], pour correspondre aux valeurs de
re´fe´rence de la CIPR 89 [ICRP 2002]. Ces deux mode`les voxe´lise´s de re´fe´rence sont pre´sente´s
en de´tails dans la publication 110 de la CIPR.
Une image 3D peut eˆtre construite au format RAW a` partir des donne´es fournies par
la CIPR 110. Les caracte´ristiques des images de ces deux mode`les (AM .raw pour le mode`le
masculin, AF .raw pour le mode`le fe´minin) sont pre´sente´es dans la table 3.1.
Deux coupes (frontale et sagittale) du mode`le fe´minin choisi pour cette deuxie`me phase
de dosiTest, sont repre´sente´es sur la figure 3.3.
Ce mode`le est segmente´ en 141 organes ou tissus di e´rents, chacun de ces organes/tissus
e´tant identifie´ dans la matrice voxe´lise´ par un index compris entre 1 et 141. Ces di e´rents
tissus sont relie´s a` l’un des 53 mate´riaux de´finis par la CIPR 110 a` partir du rapport 44 de
l’ICRU [ICRU 1989]. Mais ce qui permet ici de se´parer le mode`le en di e´rents compartiments
fonctionnels est le fait qu’a` chaque mate´riau lui meˆme est lie´ une valeur de contribution san-
guine. Par exemple, les voxels de l’image contenant les index 97 et 99 (parties tissulaires des
poumons gauche et droit) sont compose´es du mate´riau n˚ 50, c’est-a`-dire le tissu pulmonaire,
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Mode`le masculin Mode`le fe´minin
De´nomination de l’image AM .raw AF .raw
Nombre de colonnes 254 299
Nombre de lignes 127 137
Nombre de coupes 222 348
Epaisseur de coupe 8 mm 4,84 mm
Re´solution planaire 2,137 mm 1,775 mm
Format d’image Format RAW Format RAW
16 bit, entiers non-signe´s 16 bit, entiers non-signe´s
Little endian Little endian
Taille de l’image 14,3 Mo 28,5 Mo
Table 3.1: Caracte´ristiques des images des mode`les masculin et fe´minin de la CIPR 110.
Figure 3.3: Coupes frontale et sagittale du mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110.
qui comporte 38,8% de composante sanguine.
3.2.1.2 Se´paration du mode`le voxe´lise´ fe´minin de la CIPR 110 en volumes fonc-
tionnels
Comme e´tabli dans le chapitre 2, huit compartiments fonctionnels de´finissent la phar-
macocine´tique du 177Lu-octreotate (radiopharmaceutique se´lectionne´ pour cette phase du
projet). Parmi eux figurent deux tumeurs qui ne sont pas de´finies dans le mode`le de la CIPR
110, et sont donc ajoute´es a` ce mode`le pour cette application (via l’outil VTK [Schroeder et
al. 2006]).
Les images correspondant aux six autres compartiments ont e´te´ de´finies en manipulant
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l’image AF .raw avec le code ROOT de la fac¸on suivante : pour un compartiment donne´
(autre que le sang), la valeur de chaque voxel dont l’index est inclus dans la de´finition de
ce compartiment, est remplace´e par une nouvelle valeur, re´sultat de la soustraction de la
contribution sanguine, associe´e a` cet index, a` la contribution totale dans le voxel (100%).
Par exemple, le rein est un compartiment fonctionnel pour le 177Lu-octreotate, et les index
correspondants sont les valeurs 89 a` 94. Ces index sont associe´s au mate´riau n˚ 35 de densite´
1.05 g/cm3, le mate´riau π reins∫, dont la composante sanguine est de 29,8%. Pour cre´er le
compartiment re´nal, chaque voxel de l’image AF .raw comprenant un index compris entre
89 et 94 contient la valeur 0,702 dans la nouvelle image, cre´e´e pour ce compartiment re´nal
et aux meˆmes dimensions que l’image de de´part AF .raw. Les voxels comprenant des index
entre 1 et 88 et 95 et 141 sont ramene´s a` la valeur 0 dans ce nouveau volume compartimental.
3.2.2 Re´sultats
La re´partition des compartiments a` partir des index des tissus et organes inclus est donne´e
dans la table 3.2. Les images de contribution du compartiment a` l’image comple`te ont e´te´
obtenues pour chacun des huit compartiments et des coupes transverses de chacune d’entre
elles sont repre´sente´es sur la figure 3.4. La coupe transverse repre´sente´e est la 243e`me (sur
348 coupes) pour le foie et la tumeur 2, la 234e`me pour les reins, la 249e`me pour la rate, la
260e`me pour le sang et le fluide extravasculaire, la 186e`me pour la vessie et la 247e`me pour la
tumeur 1.
Figure 3.4: Coupes transverses des images de contribution des huit compartiments, pour le mode`le
voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR.
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Compartiment Index Organe/tissu Mate´riau % Sang % Compartiment
Foie 95 Foie 30 29,3% 70,7%
89 Rein gauche (Me´dulla)
90 Rein gauche (Cortex)
Reins 91 Rein gauche (Bassinet) 35 29,8% 70,2%
92 Rein droit (Me´dulla)
93 Rein droit (Cortex)
94 Rein droit (Bassinet)







Sang 12 Vaisseaux sanguins 28 100% 0%
des jambes





Vessie 137 Paroi de la vessie 41 2,1% 97,9%
138 Contenu de la vessie 52 0% 100%
FEV Reste du corps
Table 3.2: Contributions des organes et tissus dans les di e´rents compartiments.
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En additionnant ces huit images de contribution, on retombe bien sur l’image comple`te du
mode`le AF .raw, ce qui confirme qu’aucune erreur n’a e´te´ introduite lors de la se´paration de
cette image en plusieurs compartiments fonctionnels. En plus de ces images de contribution,
trois images πmedia ∫ correspondant aux tissus mous, aux os et aux poumons sont e´galement
cre´e´es pour la simulation GATE, a` partir de l’image AF .raw. La re´partition de ces trois
di e´rents mate´riaux est re´alise´e en regroupant l’ensemble des voxels contenant une meˆme
cate´gorie de mate´riaux dans une image donne´e, cre´ant ainsi les trois images distinctes requises
par TestDose pour la cre´ation des macros GATE pour l’imagerie.
3.2.3 Conclusion
Les images de contribution ainsi cre´e´es permettent donc d’utiliser le mode`le voxe´lise´
fe´minin de la CIPR 110 comme mode`le anthropomorphe lors de la constitution du patient
virtuel. Ces di e´rents volumes fonctionnels seront utilise´s dans un premier temps pour la
simulation des projections compartiment par compartiment, dans la suite de ce chapitre,
mais e´galement lors de la cre´ation de l’image d’activite´ cumule´e ne´cessaire a` la ge´ne´ration
de cartes 3D de dose absorbe´e de re´fe´rence, dans le chapitre 5.
3.3 Pre´paration des macros GATE via le logiciel TestDose, a`
partir de protocoles dosime´triques
Dans l’objectif de ge´ne´rer un jeu de donne´es scintigraphiques pour le centre clinique de
Milan, une e´tape indispensable est la mode´lisation de la gamma-came´ra. En e et, c’est en
reproduisant le comportement de cette gamma-came´ra que des images peuvent eˆtre cre´e´es a`
partir du patient virtuel, comme si celui-ci avait e ectivement subi un examen scintigraphique
dans le service de me´decine nucle´aire de ce centre. La mode´lisation du comportement d’une
gamma-came´ra peut eˆtre e ectue´e via la simulation Monte-Carlo, et c’est le code GATE
qui a e´te´ se´lectionne´ a` cet e et, permettant de re´aliser a` la fois la ge´ne´ration d’images
scintigraphiques et la dosime´trie avec le meˆme code.
La gamma-came´ra de l’IEO de Milan de´die´e a` la dosime´trie, une gamma-came´ra GE
Infinia II d’un cristal 3/8”, a e´te´ mode´lise´e via la version 6.1 de GATE, puis sa version 6.2.
Ce travail de mode´lisation, et la validation du mode`le obtenu, a e´te´ re´alise´ par plusieurs
e´tudiants de master 2 π Radiophysique et Imageries Me´dicales ∫, implique´s dans le projet
DosiTest a` l’occasion de leur stage de fin d’e´tudes. Une e´tude concernant la mode´lisation de
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la re´ponse e´lectronique de la gamma-came´ra est venue comple´ter ce travail et a e´te´ e ectue´e
par une e´tudiante en dernie`re anne´e d’e´cole d’inge´nieur en e´lectronique, lors de son stage de
fin d’e´tudes.
Le mode`le mis au point a ensuite e´te´ imple´mente´ dans le logiciel TestDose et est a` pre´sent
disponible dans la base de donne´es de ce logiciel, au meˆme titre que plusieurs autres mode`les
de gamma-came´ra (Millenium VG, Symbia, etc.). Des images scintigraphiques peuvent donc
eˆtre ge´ne´re´es pour l’IEO de Milan a` partir du patient virtuel.
A pre´sent que le patient virtuel est e´tabli pour les deux cas de figure que sont l’association
de l’OctreoscanTM et du mode`le XCAT et celle du 177Lu-octreotate et du mode`le voxe´lise´
fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110, les images scintigraphiques correspondantes peuvent
eˆtre ge´ne´re´es via GATE suivant un protocole d’imagerie a` vise´e dosime´trique donne´. Dans
la suite de ce chapitre, les protocoles de l’IEO de Milan seront pre´sente´s et interpre´te´s
pour une utilisation dans TestDose, puis les nombres de coups a` distribuer dans les session
d’imagerie requises seront e´tablis a` partir de la pharmacocine´tique de re´fe´rence de chacun
des radiopharmaceutiques, et enfin la ge´ne´ration des images scintigraphiques sera re´alise´e.
3.3.1 Protocoles d’imagerie a` vise´e dosime´trique de l’IEO
3.3.1.1 Pour une injection pre´-the´rapeutique d’OctreoscanTM
Tout comme chacun des centres participants au projet DosiTest, l’IEO de Milan a e´tabli
le protocole ne´cessaire a` la re´alisation d’une e´tude dosime´trique suite a` l’injection d’un
radiopharmaceutique : l’OctreoscanTM .
En ce qui concerne les images scintigraphiques, des acquisitions planaires (corps entier)
et tomographiques (centre´es sur le foie) sont indique´es dans ce protocole dosime´trique.
Les informations concernant les acquisitions corps entier, de´crites dans le protocole do-
sime´trique de l’IEO de Milan, sont regroupe´es dans la table 3.3.
Pour la simulation de l’image corps entier, les acquisitions ne sont pas re´alise´es en mode
continu mais en π step & shoot ∫ : la premie`re acquisition a lieu, puis la came´ra se de´place
d’une certaine distance, la seconde acquisition a lieu, et ainsi de suite. Cinq steps sont pre´vus
pour couvrir l’ensemble du patient virtuel. Compte tenu de la taille du patient et de la vitesse
de de´placement de la table demande´e par l’IEO de Milan, de 10 cm/min, ceci revient aux
caracte´ristiques suivantes pour ce mode step & shoot :
— position de de´part de la teˆte de de´tection : -768 mm sur l’axe z
— de´placement axial π delta ∫ de la teˆte de de´tection : 391,17 mm
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Sessions d’imagerie “corps entier” Temps post-injection
1 A 1 h
2 Entre 3 et 5 h
3 Entre 16 et 20 h
4 Entre 26 et 30 h
5 Entre 40 et 48 h
Vitesse d’acquisition 10 cm/min
Mode Step & Shoot
Matrice 256 x 1024
Taille de pixel 2,21 mm
171 keV ± 10%
Feneˆtres en e´nergie 245 keV ± 10%
140 keV ± 5%
Table 3.3: Protocole dosime´trique de l’IEO de Milan pour les sessions d’imagerie scintigraphique
corps entier de l’OctreoscanTM .
— dure´e d’acquisition de chaque step : 236 s
Le calcul ou la connaissance pre´alable de cette dure´e d’acquisition par step sont indispen-
sables, puisque le nombre de coups a` distribuer dans chaque compartiment et durant chaque
session d’imagerie est de´termine´ sur cet intervalle de temps.
Outre ces trois feneˆtres en e´nergie et ces cinq sessions d’imagerie planaire, correspondant
au protocole dosime´trique classique applique´ pour l’OctreoscanTM a` l’IEO de Milan, les
physiciennes de ce centre ont souhaite´ recevoir des images ainsi que des feneˆtres en e´nergie
supple´mentaires pour re´pondre a` des proble´matiques concernant l’e´chantillonnage temporel
et la me´thode de correction de la di usion. A cet e et, la session n˚ 5 est a` acque´rir une
seconde fois, sur une dure´e deux fois plus longue. Une 6e`me session d’imagerie, tardive (entre
65 et 70 h), est e´galement a` ajouter. Son acquisition est souhaite´e de meˆme dure´e que les
autres sessions d’imagerie, ainsi que deux fois plus longue : il reste peu d’activite´ dans le
corps du patient a` ce type de temps post-injection tardif, les acquisitions ne´cessitent donc
d’eˆtre plus longues afin de collecter assez de coups pour obtenir une image inte´ressante. Les
trois feneˆtres en e´nergie supple´mentaires sont a` acque´rir juste avant et juste apre`s le premier
pic photoe´lectrique de l’indium-111, ainsi que juste avant le second pic photoe´lectrique.
L’ensemble de feneˆtres en e´nergie a` mode´liser est re´sume´ dans la table 3.4.
Les sessions d’imagerie, leur dure´e d’acquisition, ainsi que les temps post-injection choisis
en respectant les consignes de l’IEO, sont re´sume´s dans la table 3.5.
Au total, ceci repre´sente 48 combinaisons di e´rentes de session d’imagerie et de feneˆtre
en e´nergie. Les images corps entier sont syste´matiquement a` simuler en vues ante´rieure et
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Feneˆtres en e´nergie requises pour chaque session d’imagerie
Feneˆtre 1 Di use´ [133 - 147] keV
Feneˆtre 2 Juste avant le pic 1 [148,8 – 161,2] keV
Feneˆtre 3 Pic photoe´lectrique 1 [153,9 – 188,1] keV
Feneˆtre 4 Juste apre`s le pic 1 [181,4 – 196,6] keV
Feneˆtre 5 Juste avant le pic 2 [214,1 – 231,9] keV
Feneˆtre 6 Pic photoe´lectrique 2 [220,5 – 269,5] keV
Table 3.4: Les six feneˆtres en e´nergie du protocole dosime´trique de l’OctreoscanTM .
Sessions d’imagerie Temps post-injection Dure´e d’acquisition
“corps entier”
1 1 h 236 s
2 4 h 236 s
3 18 h 236 s
4 28 h 236 s
5 44 h 236 s
6 67 h 236 s
5 bis 44 h 472 s
6 bis 67 h 472 s
Table 3.5: Temps post-injection et dure´es d’acquisition pour chaque session d’imagerie planaire
π corps entier ∫ requis par l’IEO de Milan, pour l’OctreoscanTM .
poste´rieure. 96 images distinctes seront donc a` mode´liser.
Concernant les images tomographiques a` pre´sent, une acquisition tomographique est
demande´e entre 16 et 20h apre`s l’injection de l’OctreoscanTM , e´galement pour chacune des
feneˆtres en e´nergie pre´cise´es dans la table 3.4. La matrice de l’image tomographique demande´e
est de 128x 128, avec une taille de pixel de 4,42 mm. 60 projections sont requises, durant
chacune 1 minute. Via la simulation Monte-Carlo, il est possible, en mode tomographique,
d’acque´rir les projections sur 4 teˆtes de de´tection a` la fois, meˆme si en re´alite´ la gamma-
came´ra n’en posse`de que deux. Ceci revient donc a` 15 projections par teˆte de de´tection, avec
des dure´es d’acquisition de 60 secondes.
3.3.1.2 Pour une injection the´rapeutique de 177Lu-octreotate
Pour la seconde phase du projet DosiTest, l’IEO de Milan a e´galement e´tabli le protocole
ne´cessaire a` la re´alisation d’une e´tude dosime´trique suite a` l’injection du 177Lu-octreotate.
En ce qui concerne les images scintigraphiques, six acquisitions planaires (corps entier) et
2 acquisitions tomographiques (centre´es sur le foie, les reins et la rate) sont indique´es dans
ce protocole dosime´trique. Les informations concernant les acquisitions corps entier sont
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regroupe´es dans la table 3.6.
Le calcul re´alise´ est le suivant : les 348 voxels selon l’axe z du mode`le de la CIPR 110,
d’une taille de 4,84 mm dans l’axe z, repre´sentent donc une taille de patient virtuel de 1684,32
mm. 4 voxels de chevauchement sont a` enlever a` chacun des 4 de´placements de la teˆte de
de´tection (pour les 5 steps ne´cessaires pour couvrir la totalite´ du patient virtuel au vu de la
largeur de la teˆte de de´tection). Ces voxels ont une taille de 2,21 mm comme pre´cise´ dans le
protocole de l’IEO, ce qui revient au final a` une distance de 1648,96 mm a` parcourir a` une
vitesse de de´placement de la teˆte de 10 cm/min. Un seul step est donc a` parcourir en 198s.
Le point de de´part de la teˆte de de´tection se calcule en fonction de la taille du patient
virtuel, donne´e plus haut, et du de´placement axial de la teˆte de de´tection, qui de´pend lui-
meˆme du mode`le de gamma-came´ra et a une valeur de 391,17 mm dans le cas pre´sent. La
valeur obtenue est de -628,9 mm par rapport au centre de la table.
Ces di e´rentes valeurs de positionnement et de de´placement de la teˆte de de´tection sont
capitales pour la ge´ne´ration des macros GATE.
Sessions d’imagerie Temps post-injection
“corps entier”
1 A 1 h
2 Entre 4 et 6 h
3 Entre 16 et 24 h
4 Entre 40 et 48h
5 Entre 60 et 72 h
6 Entre 156 et 168 h
Vitesse d’acquisition 10 cm/min
Mode Step & Shoot
Matrice 256 x 1024
Taille de pixel 2,21 mm
208 keV ± 15%
Feneˆtres en e´nergie 189 keV ± 4%
229 keV ± 4%
Table 3.6: Protocole dosime´trique de l’IEO de Milan pour les sessions d’imagerie scintigraphique
corps entier du 177Lu-octreotate.
L’ensemble de feneˆtres en e´nergie a` mode´liser est re´sume´ dans la table 3.7.
Les caracte´ristiques suivantes sont donc a` entrer dans l’interface de TestDose pour le
mode step & shoot :
— position de de´part de la teˆte de de´tection : -628,9 mm sur l’axe z
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dosime´triques
Feneˆtres en e´nergie requises pour chaque session d’imagerie
Feneˆtre 1 Di use´ 1 [176,8 – 239,2] keV
Feneˆtre 2 Pic photoe´lectrique [181,44 – 196,56] keV
Feneˆtre 3 Di use´ 2 [219,84 – 238,16] keV
Table 3.7: Les trois feneˆtres en e´nergie du protocole dosime´trique de l’IEO pour le177Lu-octreotate.
— de´placement axial π delta ∫ de la teˆte de de´tection : 391,17 mm
— dure´e d’acquisition de chaque step : 198 s
Les sessions d’imagerie, leur dure´e d’acquisition, ainsi que les temps post-injection choisis en
respectant les consignes de l’IEO, sont re´sume´s dans la table .
Sessions d’imagerie Temps post-injection Dure´e d’acquisition
“corps entier”
1 1 h 198 s
2 5 h 198 s
3 20 h 198 s
4 44 h 198 s
5 66 h 198 s
6 162 h 198 s
Table 3.8: Temps post-injection et dure´es d’acquisition pour chaque session d’imagerie planaire
π corps entier ∫ requis par l’IEO de Milan, pour le 177Lu-octreotate
Au total, ceci repre´sente 18 combinaisons di e´rentes de session d’imagerie et de feneˆtre
en e´nergie. Les images corps entier sont syste´matiquement a` simuler en vues ante´rieure et
poste´rieure. 36 images distinctes seront donc a` mode´liser.
Concernant les images tomographiques a` pre´sent, deux acquisitions tomographiques sont
demande´es 24h et 48h apre`s l’injection du 177Lu-octreotate, e´galement pour chacune des
trois feneˆtres en e´nergie pre´cise´es dans la table 3.7. La matrice de l’image tomographique
demande´e est de 128x 128, avec une taille de pixel de 4,42 mm. 60 projections sont requises,
durant chacune 45s. En e ectuant l’acquisition des projections sur 4 teˆtes de de´tection a` la
fois, comme explique´ dans le cas pre´ce´dent, ceci revient donc a` 15 projections par teˆte de
de´tection, avec des dure´es d’acquisition de 45 secondes.
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3.3.2 De´termination des valeurs d’activite´ cumule´e pour chaque session
d’imagerie
Les images finales sont ge´ne´re´es pour chaque session d’imagerie en e´chantillonnant le
re´sultat de la simulation pour chaque compartiment selon le nombre de coups a` distribuer
dans l’image pour une session donne´e. Ces coups sont a` se´lectionner de fac¸on ale´atoire dans
la hitlist obtenue en sortie de la simulation GATE.
Les nombres de coups doivent donc eˆtre de´termine´s pour chaque session d’imagerie et
pour chaque compartiment. Ils correspondent aux aires sous les courbes activite´-temps de
chaque compartiment, a` un temps post-injection correspondant a` la session d’imagerie que
l’on conside`re, et sur un intervalle de temps qui correspond a` la dure´e d’acquisition d’un
step. Ces sont donc des valeurs d’activite´ cumule´e sur un intervalle de temps donne´. Ces
valeurs doivent donc eˆtre calcule´es a` partir des coe cients d’ajustement e´tablis dans le 2
pour chacun des compartiments.
Contrairement aux calculs de l’activite´ cumule´e totale du 2, cette fois l’expression de
l’activite´ cumule´e n’est pas simplifie´e avec un temps porte´ a` l’infini. Elle est exprime´e telle
que :










[exp(≠B1 t2)≠ exp(≠B1 t1)]
(3.3.1)







(A1 exp(≠B1(t)) +A2 exp(≠B2(t))) dt
A˜ = ≠A1
B1
[exp(≠B1 t2)≠ exp(≠B1 t1)]≠ A2
B2
[exp(≠B2 t2)≠ exp(≠B2 t1)]
(3.3.2)
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dosime´triques
3.3.2.1 Pour une injection pre´-the´rapeutique d’OctreoscanTM
Ce calcul a e´te´ e ectue´ pour chacun des compartiments et chacune des sessions d’image-
ries, ce qui repre´sente pour l’OctreoscanTM 320 valeurs di e´rentes d’activite´ cumule´e pour
les acquisitions planaires et 240 valeurs distinctes pour les acquisitions tomographiques. En
raison du nombre tre`s e´leve´ de donne´es, celles-ci sont fournies en Annexe B.
Cependant, pour illustrer l’ordre de grandeur des e´missions (activite´ cumule´e) pre´sentes
dans les fichiers textes du type π ACTIVITY.TAB ∫ en entre´e de TestDose, quelques-unes
de ces donne´es, celles qui concernent les acquisitions planaires, sont pre´sente´es dans la table
3.9. Il s’agit des deux premie`res sessions d’imagerie et de la moitie´ des compartiments (π sang
∫, π reins ∫, π foie ∫ et π rate ∫).
Session Step t1 t2 Sang Reins Foie Rate
1 1 3600 3836 6113343355 1167363512 1649643323 586228035
2 3836 4072 5964393572 1157798955 1628769910 581819757
3 4072 4308 5819133995 1148442989 1608517293 577511153
4 4308 4544 5677473140 1139290111 1588864856 573299438
5 4544 4780 5539321791 1130334966 1569792676 569181905
2 1 14400 14636 2008060965 880236490 1107512604 455107944
2 14636 14872 1960775592 876274989 1101389004 453302884
3 14872 15108 1914660101 872376090 1095399928 451525697
4 15108 15344 1869685489 868538206 1089541030 449775638
5 15344 15580 1825823476 864759795 1083808111 448051983
Table 3.9: Exemple de valeurs d’activite´ cumule´e obtenues en mode planaire, pour quatre compar-
timents (πsang∫, πreins∫, πfoie∫ et πrate∫) et pour l’OctreoscanTM
Un exemple de valeurs obtenues pour une acquisition tomographique est e´galement donne´
dans la table 3.10, pour les meˆmes compartiments et pour les 6 premie`res projections.
3.3.2.2 Pour une injection the´rapeutique 177Lu-octreotate
Ce calcul a e´te´ e ectue´ pour chacun des compartiments et chacune des sessions d’ima-
geries, ce qui repre´sente pour le 177Lu-octreotate 240 valeurs di e´rentes d’activite´ cumule´e
pour les acquisitions planaires et 480 valeurs distinctes pour les acquisitions tomographiques.
Tout comme pour l’OctreoscanTM , en raison du nombre tre`s e´leve´ de donne´es, celles-ci sont
fournies en Annexe III.
Quelques donne´es concernant les acquisitions planaires sont cependant pre´sente´es dans
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Projections t1 t2 Sang Reins Foie Rate
1 64860 64920 23978920 126241765 155025068 68532835
2 64920 64980 23959114 126169758 154935006 68495905
3 64980 65040 23939402 126097794 154844998 68458996
4 65040 65100 23919782 126025874 154755043 68422108
5 65100 65160 23900255 125953997 154665142 68385241
6 65160 65220 23880819 125882164 154575295 68348394
Table 3.10: Exemple de valeurs d’activite´ cumule´e obtenues en mode tomographique, pour quatre
compartiments (πsang∫, πreins∫, πfoie∫ et πrate∫) et pour l’OctreoscanTM
la table 3.11, pour les deux premie`res sessions d’imagerie et les compartiments π sang ∫,
π reins ∫, π foie ∫ et π rate ∫.
Session Step t1 t2 Sang Reins Foie Rate
1 3600 3798 369329768214 51409328726 135924466709 36368759514
2 3798 3996 365214437024 51451433623 131129410652 36351406070
1 3 3996 4194 361160419670 51492784365 126557279733 36334060907
4 4194 4392 357166792624 51533388454 122197674765 36316724019
5 4392 4590 353232646273 51573253322 118040681692 36299395404
1 18000 18198 185451355737 52897377356 35480185669 35128046963
2 18198 18396 184056976721 52900404643 35316134953 35111285528
2 3 18396 18594 182682936743 52903070905 35158997894 35094532091
4 18594 18792 181328929661 52905379840 35008452331 35077786647
5 18792 18990 179994653946 52907335111 34864191136 35061049194
Table 3.11: Exemple de valeurs d’activite´ cumule´e obtenues en mode planaire, pour quatre compar-
timents (πsang∫, πreins∫, πfoie∫ et πrate∫) et pour le 177Lu-octreotate
Un exemple de valeurs obtenues pour la premie`re des deux se´ries d’acquisitions tomo-
graphiques est e´galement donne´ dans la table 3.12, pour les 6 premie`res projections et pour
quatre des huit compartiments.
3.4 Ge´ne´ration des images scintigraphiques
Une fois toutes les e´tapes ne´cessaires a` la pre´paration de la ge´ne´ration des images scin-
tigraphiques – que ce soit la mode´lisation de la gamma-came´ra, la se´paration du mode`le
anthropomorphe en compartiments fonctionnels dans le patient virtuel, l’interpre´tation et
l’imple´mentation des protocoles dosime´triques dans TestDose, et le calcul des donne´es d’ac-
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Projections t1 t2 Sang Reins Foie Rate
1 86400 86445 18591953107 10337126004 6187495485 6771386622
2 86445 86490 18589567201 10335675683 6186798045 6770652172
3 86490 86535 18587182794 10334225426 6186100683 6769917801
4 86535 86580 18584799883 10332775232 6185403400 6769183511
5 86580 86625 18582418463 10331325103 6184706195 6768449300
6 86625 86670 18580038529 10329875038 6184009069 6767715168
Table 3.12: Exemple de valeurs d’activite´ cumule´e obtenues en mode tomographique, pour quatre
compartiments (πsang∫, πreins∫, πfoie∫ et πrate∫) et pour le 177Lu-octreotate
tivite´ cumule´es pour chaque session d’imagerie – celle-ci a pu eˆtre re´alise´e, dans deux confi-
gurations : celle de l’association de l’OctreoscanTM et du mode`le hybride XCAT, et celle de
l’association du 177Lu-octreotate et du mode`le voxe´lise´ fe´minin de la CIPR 110.
3.4.1 OctreoscanTM/XCAT
Les images scintigraphiques ont e´te´ ge´ne´re´es par Marie-Paule Garcia pour l’IEO de Milan
avec l’association de l’OctreoscanTM comme radiopharmaceutique et du mode`le anthropo-
morphes XCAT, a` partir des donne´es d’activite´ cumule´e procure´es pour chacune des sessions
d’imagerie. Les re´sultats ci-apre`s, utiles a` la discussion mais non re´alise´s durant cette the`se,
seront donc pre´sente´s de fac¸on tre`s succincte.
Les simulations pour le mode planaire corps entier ont e´te´ lance´es sur le cluster installe´
dans le laboratoire (utilisant l’inte´gralite´ des 480 cœurs), tandis que les simulations pour le
mode tomographique ont e´te´ lance´es sur la grille GateLab [Caramasu-Pop et al. 2011].
Sont repre´sente´es sur la figure 3.5 une partie des images ge´ne´re´es avec le mode`le de
la gamma-came´ra de l’IEO pour le patient virtuel OctreoscanTM/XCAT. Les temps de







Tumeurs 1-2 cm3 1-2 h
Table 3.13: Temps de simulation pour la ge´ne´ration des images pour chaque compartiment fonc-
tionnel, pour l’OctreoscanTM
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Figure 3.5: Vues ante´rieure et poste´rieure du patient virtuel, avec les deux pics photoe´lectriques de
l’indium-111, ge´ne´re´es avec le mode`le de la gamma-came´ra de l’IEO, et a` 4 temps post-injection de
l’OctreoscanTM
simulation correspondant aux acquisitions planaires sont indique´s dans la table 3.13. Ces
temps correspondent a` la simulation de 10 millions de particules primaires par cm3.
Les temps de simulation ont e´te´ trois fois plus longs pour la tomographie, bien que les
calculs soient deux fois plus rapides sur la grille GateLab que sur le cluster du laboratoire.
3.4.2 177Lu-octreotate/CIPR 110
Dans TestDose, le nombre de primaires a` simuler par cm3 est converti, pour une utilisation
dans GATE, en un facteur d’activite´ (ActivityScale) exprime´ tel que :
ActivityScale = V olumeV oxel ◊ PrimairesParCm
3
216 ≠ 1 (3.4.3)
Pour les simulations pre´ce´dentes, avec le mode`le hybride XCAT, le volume du voxel e´tait de
4*4*4 mm3 c’est-a`-dire 0,064 cm3. Par conse´quent, le facteur d’activite´ correspondant e´tait
de 2,32.
Cette fois, le volume du voxel du mode`le fe´minin de la CIPR 110 est de 1,775*1,775*4,84
mm3 c’est-a`-dire 0,01525 cm3, soit environ 4 fois plus petit que celui de XCAT.
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En ce qui concerne la ge´ne´ration d’images virtuelles pour un traitement au 177Lu-octreotate,
le nombre de primaires par cm3 de 10 millions utilise´ pour l’OctreoscanTM devrait logique-
ment eˆtre conside´rablement augmente´, afin d’obtenir une statistique acceptable dans les
images finales. En e et, l’activite´ injecte´e passe de 115 MBq pour l’OctreoscanTM a` 5,5 GBq
pour le 177Lu-octreotate„ soit environ 48 fois plus d’activite´ injecte´e, ce qui se re´percute sur
les nombres de coups a` distribuer dans les images et donc le nombre de particules a` simuler.
Cependant, au vu des temps de simulation pre´sente´s dans la table 3.13, de´ja` conse´quent
pour l’OctreoscanTM (avec une mobilisation comple`te des 480 cœurs du cluster), il a semble´
ne´cessaire de trouver un compromis entre la qualite´ de la statistique des images finales et le
temps de simulation : 50 millions de primaires par cm3 ont e´te´ choisis, menant ainsi a` un
facteur d’activite´ de 11,634.
Malgre´ ce compromis, les temps de simulation ont e´te´ estime´s a` au moins 5 fois ceux de
la simulation des images pour OctreoscanTM , et la meilleure re´solution spatiale du mode`le
voxe´lise´ fe´minin de la CIPR 110 a encore augmente´ cette estimation des temps de calcul,
finalement e´value´s a` environ 3 mois (pour les acquisitions planaires uniquement).
A la di culte´ grandissante lie´e aux temps de calcul pour la simulation de ces images, a
enfin e´te´ rajoute´e l’instabilite´ du cluster durant les six derniers mois de ce travail, rendant
ces simulations impossibles.
Apre`s quelques essais avec de tre`s faibles valeurs de facteur d’activite´, pour lesquelles
aucune statistique tole´rable n’a e´te´ obtenue dans les images finales, il a e´te´ estime´ que la
combinaison de ce patient virtuel, de cette quantite´ d’activite´ injecte´e et des capacite´ actuelles
de calcul ne peuvent pas actuellement mener a` la ge´ne´ration d’images avec une statistique
acceptable.
Les simulations ont cependant e´te´ re´alise´es pour les compartiments ne demandant pas
autant de ressources (les tumeurs, la vessie, et la rate, tous les trois de petite dimension,
mais e´galement les reins et le foie, ce dernier e´tant cependant bien plus longs a` simuler)
avec 50 millions de primaires par cm3. Les re´sultats de la table 3.13 montrent bien que
le compartiment sanguin, en raison de sa re´partition sur l’ensemble du mode`le, et surtout
le fluide extravasculaire, sont tre`s longs a` simuler. Pour ces six autres compartiments, le
temps de simulation cumule´, sur en moyenne 80 cœurs du cluster, l’instabilite´ de celui-ci ne
permettant pas davantage de calculs paralle`les, le temps de simulation a e´te´ d’environ 20
jours. Les re´sultats obtenus, bien qu’incomplets, n’ont pas semble´ su sants d’un point de
vue statistique, ce qui confirme que les 50 millions de primaires par cm3 sont encore bien en
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dessous du nombre ne´cessaire de particules a` simuler.
3.5 Discussion
Durant la re´alisation du travail pre´sente´ dans ce chapitre, diverses di culte´s ont e´te´
rencontre´es et ont mene´ a` la fois a` une analyse de la proble´matique de la ge´ne´ration d’images
par simulation Monte-Carlo et a` une re´e´valuation des choix e´tablis pour le projet DosiTest.
Tout d’abord, la question du mode`le anthropomorphe choisi pour incarner le patient
virtuel doit eˆtre souleve´e. Durant la premie`re phase du projet, c’est le mode`le XCAT qui a
e´te´ utilise´, puis remplace´ par le mode`le voxe´lise´ de la CIPR 110 dans la seconde phase de ce
projet. L’une des motivations de ce changement e´tait l’implication actuelle de ce mode`le dans
les calculs de dose absorbe´e de re´fe´rence selon les recommandations de la CIPR 103, mais
e´galement une de´finition de l’anatomie humaine qui paraissait tre`s de´taille´e (141 organes
segmente´s). Pourtant, pour une utilisation dans le cadre de la ge´ne´ration d’images a` partir
de ce mode`le, ce choix ne s’est pas ave´re´ le plus judicieux : l’e´chantillonnage spatial du mode`le
a d’une part rendu les simulations plus longues, mais surtout, la distribution de l’activite´
s’est ave´re´e au final plus he´te´roge`ne dans le mode`le XCAT que dans celui de la CIPR, en
raison d’une de´finition plus complexe de la contribution du sang dans chaque voxel dans
le mode`le XCAT. Pour un meˆme biodistribution, la re´partition dans les di e´rents volumes
fonctionnels a conduit a` 35 valeurs d’entre´e di e´rentes dans le mode`le de la CIPR 110, contre
presque 90000 valeurs pour XCAT.
Inde´pendamment de l’e´chantillonnage spatial du mode`le anthropomorphe utilise´ pour
la cre´ation du patient virtuel, qui impacte la simulation, la ge´ne´ration des images scin-
tigraphiques est e´galement fortement corre´le´e au choix du radiopharmaceutique injecte´.
La ge´ne´ration d’images a e´te´ re´alise´e pour l’OctreoscanTM , avec des temps de simulation
longs mais compatibles avec l’avancement du projet. En revanche, elle s’est ave´re´e bien plus
di cile avec une injection the´rapeutique d’une activite´ de plusieurs GBq comme pour le
177Lu-octreotate. L’impossibilite´ de ge´ne´rer ces images avec une statistique acceptable est
e´videmment lie´e a` l’instabilite´ du cluster, mais il reste cependant inde´niable que si une ap-
plication pre´-the´rapeutique ne´cessite plus de dix jours de simulation sur un cluster entier
pour obtenir une statistique correcte, une injection the´rapeutique d’activite´ 50 fois plus
e´leve´e requiert des capacite´s de calcul tre`s e´leve´es. Le choix de cette application est donc a`
reconside´rer pour les futurs travaux de ge´ne´ration d’images avec le logiciel TestDose.
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Plusieurs solutions sont a` envisager :
— Reprendre la pharmacocine´tique de l’OctreoscanTM et le patient XCAT, c’est-a`-dire
continuer le projet tel qu’il e´tait conc¸u dans la phase initiale. Cependant ce radio-
pharmaceutique risque de devenir obsole`te d’ici quelques anne´es au vu des avance´es
en matie`res d’analogues de la somatostatine en the´ranostique (the´rapie + diagnostic),
ce qui amoindrit l’inte´reˆt de son utilisation dans ce projet
— Conserver le 177Lu-octreotate en raison de son attractivite´ dans le domaine de la
me´decine nucle´aire the´rapeutique et des essais actuellement en cours a` Toulouse,
mais trouver des solutions d’un point de vue computationnel
— Reprendre le mode`le XCAT pour la cre´ation du patient virtuel, plutoˆt que l’un des
mode`les voxe´lise´s de la CIPR 110
— Evaluer l’inte´reˆt d’un autre simulateur tel que SIMIND, Brolin et al. ayant re´alise´ un
travail similaire avec code Monte-Carlo [Brolin et al. 2015]
La question de la validation des images scintigraphiques ge´ne´re´es est aussi a` soulever : en ef-
fet, le re´alisme de ces images virtuelles doit eˆtre e´value´ et valide´ pour une application dans le
cadre d’un projet tel que DosiTest. A quel niveau placer le degre´ de re´alisme ? Et pour valider
la qualite´ de ces images, quelle me´thode doit eˆtre utilise´e ? Pour l’instant, cette validation a
e´te´ re´alise´e en comparant les intensite´s des voxels dans di e´rentes re´gions d’inte´reˆt, sur les
images virtuelles et sur des images re´elles. Mais la mise en place d’une me´thode d’e´valuation
et de validation du re´alisme des images ge´ne´re´es constitue un travail a` part entie`re qui de-
vrait eˆtre gre e´ au projet DosiTest. Enfin, les images ge´ne´re´es durant ces deux phases du
projet ont e´te´ des images scintigraphiques, que ce soit planaires ou tomographiques, excepte´
une image de transmission au cobalt-57 ge´ne´re´e pour l’IEO de Milan lors de la premie`re
phase de ce projet. Or des informations permettant aux centres participants d’e ectuer la
correction d’atte´nuation doivent eˆtre fournies ; qu’il s’agisse d’images de transmission ou de
cartes d’atte´nuation. Dans le cas ou` la gamma-came´ra est inclue dans un appareil hybride
TEMP/TDM, le TDM peut eˆtre mode´lise´, par Monte-Carlo ou analytiquement, posant ce-
pendant de nouvelles proble´matiques lie´es a` la mode´lisation du TDM, et a` la ne´cessite´ de
de´finir la mode´lisation pertinente pour l’application.
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3.6 Conclusion
En re´sume´, dans ce chapitre, une de´finition compartimentale du mode`le de la CIPR
110 a e´te´ re´alise´e graˆce aux donne´es de contribution sanguine de´taille´es dans la CIPR 110.
Les protocoles dosime´triques de l’IEO ont e´te´ imple´mente´s dans TestDose pour les deux
radiopharmaceutiques conside´re´s dans ce projet, et les valeurs d’activite´ cumule´e ont e´te´
calcule´es pour chacun des compartiments et pour chacune des sessions d’imagerie requises
dans ces protocoles. La ge´ne´ration des images a e´te´ e ectue´e en simulant 10 millions de
particules par cm3 pour le cas de la distribution de l’OctreoscanTM dans le patient virtuel
issu du mode`le XCAT, en mode planaire comme en mode tomographique, utilisant un mode`le
de la gamma-came´ra de l’IEO re´alise´ via GATE. En revanche, la ge´ne´ration des images
scintigraphiques virtuelles n’a pas atteint son terme dans le cas de la distribution du 177Lu-
octreotate dans le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110.
Le code GATE utilise´ pour l’imagerie est e´galement adapte´ a` la dosime´trie. Cependant,
puisqu’il s’agit de mettre en œuvre une dosime´trie de re´fe´rence, sur laquelle sera base´e une
comparaison avec d’autres re´sultats dosime´triques, une validation pre´liminaire de l’utilisation
du code GATE en dosime´trie interne sera pre´sente´e dans le chapitre 4. Elle sera suivie de
la pre´sentation des calculs dosime´triques re´alise´s pour les applications cliniques conside´re´es
dans ce projet dans le chapitre 5.
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Chapitre 4
Validation du code Monte-Carlo
GATE pour une utilisation en
dosime´trie interne
Le propos de ce chapitre est de valider les calculs de dose absorbe´e re´alise´s par le code
Monte-Carlo GATE a` l’e´chelle clinique. Cette validation permettra l’utilisation de ce code
pour le calcul de valeurs dosime´triques de re´fe´rence, notamment dans le cadre du projet
DosiTest au sein duquel une dosime´trie de re´fe´rence doit eˆtre re´alise´e (5), pour comparaison
avec les re´sultats dosime´triques des di e´rents centres cliniques participants.
4.1 Introduction
La mode´lisation du transport des radiations par la me´thode Monte-Carlo est amplement
utilise´e en me´decine nucle´aire [Zaidi et Sgouros 2003, Ljungberg et al. 2013]. Dans ce domaine
tout spe´cifiquement, la mode´lisation Monte-Carlo peut eˆtre employe´e pour une vaste gamme
d’applications : elle a par exemple e´te´ utilise´e (en partie) pour la ge´ne´ration de facteurs S
de re´fe´rence dans le pamphlet 11 du MIRD, de`s 1975 [Snyder et al. 1975] et la mode´lisation
de syste`mes d’imagerie scintigraphique a e´galement fait l’objet de nombreuses e´tudes durant
plusieurs de´cennies [Ljungberg et Strand 1989].
Comme aborde´ pre´ce´demment, les codes Monte-Carlo utilise´s pour la dosime´trie en
me´decine nucle´aire ont initialement e´te´ conc¸us pour la physique nucle´aire et la physique
des particules et ont plus tard e´te´ adapte´s aux particules de faible e´nergie rencontre´es en
me´decine nucle´aire (de l’ordre de l’eV au MeV).
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La simulation Monte-Carlo a e´te´ initialement utilise´e lors de calculs dosime´triques de
re´fe´rence – i.e. le calcul de doses absorbe´es pour des mode`les de re´fe´rence, tels que ceux
propose´s par la CIPR et le comite´ du MIRD [Snyder et al. 1975, Cristy et Eckerman 1987,
Stabin et al. 1995]. Ces parame`tres dosime´triques de re´fe´rence (facteurs S) ont ensuite e´te´
imple´mente´s dans des logiciels dosime´triques comme MIRDOSE [Stabin 1996] ou OLINDA
[Stabin et al. 2005]. A la suite de cela, des dosime´tries π patient-spe´cifique ∫ ont e´galement
e´te´ mises en œuvre via Monte-Carlo [Descalle et al. 2003, Sgouros et al. 2004, Chiavassa et al.
2006]. En outre, la de´finition ge´ome´trique des mode`les anthropomorphes voxe´lise´s devenant
de plus en plus re´aliste, il y a de moins en moins de di e´rences me´thodologiques entre les
approches π mode`le ∫ et les approches π patient-spe´cifique ∫ (voxe´lise´es) pour le calcul de
la dose absorbe´e. La mode´lisation Monte-Carlo est donc a` pre´sent utilise´e en dosime´trie des
radiopharmaceutiques, pour la totalite´ des applications possibles.
La plateforme de simulation GATE [Santin et al. 2003, Jan et al. 2004], base´e sur les
bibliothe`ques de Geant4 [Agostinelli et al. 2003], a e´te´ de´veloppe´e spe´cifiquement pour
la me´decine nucle´aire, mais be´ne´ficie malgre´ tout des avantages des codes Monte-Carlo
ge´ne´riques, tels que la pe´rennite´ et l’optimisation permanente du code au sein de la col-
laboration GATE. Cette plateforme est ainsi devenue une re´fe´rence en me´decine nucle´aire
en quelques anne´es, ses premie`res applications ayant e´te´ la mode´lisation d’appareils scin-
tigraphiques pour la recherche et le de´veloppement, comme en te´moignent de nombreuses
publications traitant de la validation de la mode´lisation via GATE de di e´rents syste`mes
d’acquisitions scintigraphiques, en TEMP [Staelens et al. 2003, Assie´ et al. 2004, Autret et
al. 2005] comme en TEP [Lamare et al. 2006, Gonias et al. 2007].
Hormis les applications en imagerie en me´decine nucle´aire, de nouveaux domaines ont e´te´
e´tudie´s ces dernie`res anne´es, menant a` l’inte´gration de nouvelles classes (C++) permettant
le π scoring ∫ d’e´nergie de´pose´e et de dose absorbe´e dans les dernie`res versions de GATE
[Jan et al. 2011, Sarrut et al. 2014]. Des DPK et des PBK (pour π Pencil Beam Kernels
∫) ainsi ge´ne´re´s avec GATE v6.0, EGSnrc et MCNP4C ont e´te´ compare´s pour une gamme
d’e´lectrons monoe´nerge´tiques [Maigne et al. 2011]. A l’e´chelle clinique, Parach et Rajabi
[Parach et Rajabi 2011] ont compare´ GATE v4.0 a` MCNP4B avec le mode`le voxe´lise´ de
Zubal [Zubal et al. 1994] pour des e´lectrons monoe´nerge´tiques de 935 keV et des photons
allant de 10 keV a` 1 MeV. Des fractions absorbe´es massiques (SAF) de photons ont e´te´
calcule´es pour di e´rentes e´nergies [Parach et al. 2011] sur une version voxe´lise´e du mode`le
mathe´matique de Snyder [Snyder at al. 1969, Snyder at al. 1978], et compare´es aux donne´es
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publie´es du MIRD [Snyder et al. 1975].
Cependant, aucune validation comple`te de GATE pour des applications en dosime´trie en
me´decine nucle´aire n’a e´te´ pre´sente´e a` ce jour.
Dans ce chapitre, le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110 [ICRP 2009]
a e´te´ utilise´ pour valider GATE dans un contexte de dosime´trie interne a` l’e´chelle clinique.
Cette premie`re proble´matique peut eˆtre associe´e a` une seconde : bien que les nouvelles re-
commandations de la CIPR 103 [ICRP 2007] pre´conisent l’utilisation des mode`les voxe´lise´s
de la CIPR 110 pour le calcul de doses absorbe´es de re´fe´rence, aucune valeur de facteurs S
calcule´e sur ces mode`les n’est pour l’instant publiquement disponible. Des valeurs de SAF
ont e´te´ calcule´es pour ces mode`les voxe´lise´s de re´fe´rence avec le logiciel dosime´trique ŒDIPE,
c’est-a`-dire avec MCNPX, et compare´es avec les re´sultats obtenus avec EGSnrc, dans un cer-
tain nombre de configurations source-cible, pour des e´lectrons et photons monoe´nerge´tiques
[Hadid et al. 2010], mais aucune valeur directement utilisable dans un contexte de dosime´trie
clinique n’est disponible a` ce jour.
Nous avons donc compare´ GATE au code Monte-Carlo MCNPX, de´ja` valide´ pour la
dosime´trie interne, sur l’un des mode`les de la CIPR 110, et dans diverses configurations de
localisation de l’organe source et du type d’e´missions.
4.2 Mate´riels et Me´thodes
4.2.1 Le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110
De deux mode`les de re´fe´rence de la CIPR 110, dont les caracte´ristiques sont pre´sente´es
dans le chapitre 3, c’est le mode`le fe´minin qui a e´te´ se´lectionne´ pour cette comparaison
GATE/MCNPX, en raison de son meilleur e´chantillonnage spatial (≥ 14 millions de voxels
pour le mode`le fe´minin contre ≥ 7 millions pour le mode`le masculin).
Les 141 tissus ou organes, les 53 mate´riaux et les compositions atomiques spe´cifiques a`
chacun de ces mate´riaux de´crits dans la CIPR 110, ont e´te´ pris en compte dans ces calculs.
Les simulations Monte-Carlo ont e´te´ lance´es pour 25 volumes d’inte´reˆt di e´rents (table 4.1),
ce qui repre´sente 625 couples source/cible. L’ensemble des re´sultats dosime´triques obtenus
pour ces 625 couples est disponible en Annexe C.
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ID de l’organe Organe/tissu Masse (g)
1 Surre´nale gauche 5,73
2 Surre´nale droite 7,27
61 Cerveau 1300,00
70 Ve´sicule biliaire (paroi) 10,24
71 Ve´sicule biliaire (contenu) 45,75
87 Cœur (paroi) 250,00
88 Cœur (contenu) 370,00
89 Rein gauche, cortex 104,63
90 Rein gauche, me´dulla 37,37
91 Rein gauche, bassinet 7,48
92 Rein droit, cortex 87,87
93 Rein droit, me´dulla 31,38
94 Rein droit, bassinet 6,28
95 Foie 1400,00
96 Poumon gauche, sang 59,22
97 Poumon gauche, tissu 376,78
98 Poumon droit, sang 42,27
99 Poumon droit, tissu 471,74
111 Ovaire gauche 5,50




137 Vessie (paroi) 40,00
138 Vessie (contenu) 200,00
Table 4.1: Liste des organes ou tissus se´lectionne´s pour la comparaison.
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4.2.2 Mode´lisation du transport des radiations
4.2.2.1 GATE
Les simulations ont e´te´ lance´es re´alise´es avec la version 6.2 de GATE (base´e sur la version
9.5p01 de GEANT4).
L’activite´ a e´te´ distribue´e uniforme´ment et normalise´e dans chaque voxel d’une re´gion
d’inte´reˆt donne´e, avec l’option range translator propose´e pour la gestion des ge´ome´tries
voxe´lise´es dans GATE. Cette option permet de fac¸on ge´ne´rale de relier a` une image, une
table de donne´es de type texte contenant les informations sur le contenu des voxels (les
reliant soit a` de l’activite´ soit a` un mate´riau donne´). Dans le cas pre´sent, cette option range
translator est se´lectionne´e, car les calculs a` e ectuer ne ne´cessitent pas l’inte´gration de la
distribution d’activite´. Chaque voxel de l’image, dont l’ID (ou π label ∫) est associe´ a` la
valeur 1 dans le fichier texte de type range.dat, contiendra donc de l’activite´ : c’est un voxel
source. Ceux dont l’ID est suivi par un 0, en revanche, ne contiennent pas d’activite´.





Tous les voxels dont l’ID est compris entre 0 et 60 ou 62 et 141 ne contiennent pas d’acti-
vite´. Tous les voxels dont l’ID est 61 (correspondant au cerveau), contiennent de l’activite´. Il
s’agit donc du range.dat fourni pour les simulations ou` l’organe/tissu source est le cerveau.
La de´finition ge´ome´trique a elle aussi e´te´ re´alise´e selon l’option rangeTranslator . Chaque
voxel de l’image est ainsi relie´ a` un mate´riau dont la composition atomique a e´te´ de´finie dans
le fichier GateMaterials.db.
Exemple de contenu pour le fichier π geometry.dat ∫ :














[. . . ]
La de´finition des sources et de la ge´ome´trie a e´te´ re´alise´e a` partir de la meˆme image
voxe´lise´e 3D π AF.raw ∫, importe´e au format interfile (un header interfile approprie´ accom-
pagnant donc cette image).
Le mode de navigation compressedMatrix [Taschereau and Chatziioannou 2008] a e´te´
choisi de fac¸on a` acce´le´rer les simulations. Dans la version 6.2 de GATE, plusieurs modes de
navigation sont a` disposition, dont parameterizedBoxMatrix, regularMatrix, et compressedMatrix.
Par rapport au mode de navigation parameterizedBoxMatrix qui est l’algorithme de naviga-
tion le plus basique, le regularMatrix correspond a` l’imple´mentation dans GATE de l’algo-
rithme RegularNavigator de Geant4 (v9.1). Il permet un gain de temps inte´ressant : au lieu
de chercher le prochain voxel dans lequel va rentrer une particule donne´e au sein de la liste
comple`te des voxels de la matrice, ce prochain voxel est se´lectionne´ dans une liste re´duite
de voxels environnants. L’algorithme compressedMatrix permet quant a` lui de fusionner les
voxels adjacents de meˆme mate´riau pour composer le voxel le plus large possible. La navi-
gation au sein de ce mode`le simplifie´/compresse´ est alors bien plus rapide. Il est a` noter que
l’utilisation de ce dernier mode de navigation n’est pas pre´conise´e pour une utilisation finale
de la dose absorbe´e ou de l’e´nergie de´pose´e a` l’e´chelle du voxel, en raison de la simplification
applique´e. Dans le cas pre´sent, les calculs sont e ectue´s entre un organe ou tissu source et
un organe ou tissu cible, donc a` l’e´chelle de l’organe. Par conse´quent le mode de navigation
compressedMatrix est tout a` fait su sant et permet un gain de temps notable.
La PhysicsList standard de GATE (l’option3 ) a e´te´ utilise´e pour cette e´tude a` l’e´chelle
clinique [Maigne et al. 2011] et les parcours des particules gamma, des e´lectrons et des
positons ont e´te´ coupe´s a` 0,1 mm pour les particules.
Une interpolation de type cubicspline a e´te´ utilise´e pour reconstruire un spectre continu
en e´nergie (e´missions —) lors des simulations a` partir de des e´missions ponctuelles de´finies
dans la macro d’entre´e de GATE (les probabilite´s d’e´mission de chaque type de particule y
sont de´finies en fonction de l’e´nergie). Il est a` noter que le transport des particules secondaires
a e´te´ pris en compte.
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Pour l’obtention de valeurs en sortie des simulations, deux observables ouπ Actors ∫ ont
e´te´ utilise´s : tout d’abord un DoseActor , pour l’obtention de valeurs dosime´triques (e´nergie
de´pose´e, dose absorbe´e, dose absorbe´e au carre´, etc.), mais e´galement un actor de type statis-
tique, le SimulationStatisticActor , qui permet de stocker dans un fichier texte l’ensemble des
informations qui caracte´risent la simulation (nombre de runs, d’events, tracks, steps, heures
de de´but et de fin de la simulation, etc.). Avec le DoseActor , il est possible de ge´ne´rer en sortie
de la simulation des cartes 3D d’e´nergie de´pose´e (option enableEdep), de dose absorbe´e (op-
tion enableDose) et des incertitudes associe´es (options respectives enableUncertaintyEdep et
enableUncertaintyDose). Le nombre d’interactions peut e´galement calcule´ dans chaque voxel
graˆce a` l’option enableNumberOfHits.
Ces valeurs dosime´triques sont donc calcule´es a` l’e´chelle du voxel, dans des matrices en
3 dimensions (cartes 3D) dont les dimensions sont de´finies dans la macro d’entre´e, ainsi que
la taille du dosel (voxel de la carte de dose absorbe´e ou d’e´nergie de´pose´e). Les dimensions
donne´es a` ces cartes 3D sont ge´ne´ralement celles de l’image voxe´lise´e utilise´e pour la de´finition
de la ge´ome´trie ; c’est le cas dans ce travail, l’image du mode`le voxe´lise´ fe´minin de la CIPR110
et les cartes 3D en sortie se superposent.
Enfin, le ge´ne´rateur de nombres ale´atoires MersenneTwister a e´te´ se´lectionne´ pour les
simulations, et le nombre de particules simule´es (NPS) a e´te´ fixe´ a` 100 millions de particules.
Ces simulations ont e´te´ lance´es pour chaque organe source se´lectionne´ et pour chaque type de
particule (ou radionucle´ide) pris en compte pour la comparaison. Le traitement des re´sultats
a e´te´ re´alise´ graˆce a` un plugin e´crit en java (ImageJ), permettant l’obtention de l’e´nergie
de´pose´e (et de l’incertitude associe´e) a` l’e´chelle de l’organe, a` partir des cartes 3D d’e´nergie
de´pose´e (et d’incertitudes) ge´ne´re´es en sortie de la simulation.
4.2.2.2 MCNPX
La version de MCNPX utilise´e dans cette e´tude est la version 2.7.a.
MCNPX, tout comme GATE, est base´ sur la de´finition d’un fichier d’entre´e utilisant des
commandes, ce qui rend la manipulation des donne´es plus simples (des modifications peuvent
eˆtre e ectue´es sans recompiler le code source).
Un fichier d’entre´e MCNPX se de´compose en plusieurs parties :
— La de´finition de cellules (qui constitueront les re´gions sources et cibles), selon un label,
un mate´riau et une densite´
— La de´finition de la ge´ome´trie, par le biais de lattices
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— La de´finition des sources
— La de´finition des tallies
— La de´finition des mate´riaux
— Diverses donne´es annexes
La de´finition de la ge´ome´trie dans MCNPX passe par l’utilisation de lattices, qui sont des
structures re´pe´te´es, caracte´rise´es par l’identification du voxel (par son label) et le nombre
de re´pe´titions selon l’axe spatial parcouru de voxels de cette valeur. La ge´ome´trie de´finie
dans MCNPX peut eˆtre une ge´ome´trie simple ou une ge´ome´trie voxe´lise´e. Dans le cas d’une
ge´ome´trie voxe´lise´e (le cas pre´sent), les voxels provenant de l’image voxe´lise´e doivent eˆtre
regroupe´s en lattices, ce qui peut eˆtre re´alise´ pour de grandes matrices graˆce a` un code ou
plugin externe qui comptabilise les voxels et les classe de fac¸on automatise´e. Dans ce travail,
un plugin ImageJ a e´te´ utilise´ pour traduire le mode`le de la CIPR 110 sous sa forme voxe´lise´e
(image au format RAW), au format d’entre´e MCNPX.
La de´finition des sources s’e ectue distinctement pour les di e´rentes particules e´mises.
Pour les particules monoe´nerge´tiques, il s’agit de la de´finition de spectres discrets de proba-
bilite´s d’e´mission en fonction de l’e´nergie, repre´sente´s par des histogrammes dans MCNPX.
Pour les spectres de type beta, continus, les probabilite´s d’e´mission sont e´galement liste´es
sous forme d’histogramme en fonction de l’e´nergie, mais sont ensuite interpole´es de fac¸on
line´aire lors du tirage ale´atoire de l’e´mission initiale des particules primaires.
La distribution de l’activite´ dans l’image est ensuite de´finie dans le fichier d’entre´e
MCNPX graˆce a` une liste de cellules se´lectionne´es comme e´tant des cellules sources. Une
ponde´ration de l’activite´ entre les cellules peut eˆtre e ectue´e.
La dose absorbe´e ou l’e´nergie de´pose´e s’obtient avec MCNPX graˆce a` la se´lection d’ob-
servables nomme´s π tallies ∫ (l’e´quivalent des π actors ∫ dans GATE). Plusieurs types de
tallies existent dans MCNPX, notamment les MESHtallies qui permettent la superposition
d’un maillage de forme donne´e (sphe´rique, cylindrique, etc.) sur la ge´ome´trie de´finie, ou les
tallies de type F.
Le tally utilise´ dans cette e´tude est le tally *F8, qui permet de comptabiliser l’e´nergie en
MeV par particule source, afin d’obtenir directement l’e´nergie de´pose´e dans chaque re´gion
cible d’inte´reˆt, a` l’e´chelle de l’organe. Un autre tally utilisable est le F6, avec lequel l’e´nergie
moyenne de´pose´e dans une cellule est exprime´e en MeV/g. Le choix est fait pour cette
e´tude, que ce soit avec MCNPX ou avec GATE, d’utiliser un observable menant au calcul de
l’e´nergie de´pose´e en MeV/par particule (plutoˆt que la dose absorbe´e), et de traiter les donne´es
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de sortie par la suite pour remonter aux facteurs S ou aux fractions absorbe´es massiques. Le
transport des particules secondaires est pris en compte dans ces tallies.
En sortie de la simulation, le tally *F8 donne donc des re´sultats (sous forme de fichier
texte) normalise´s par le nombre de particules simule´es. Celui-ci peut cependant eˆtre directe-
ment inte´gre´ dans le re´sultat en l’appliquant comme facteur multiplicatif en fin de simulation,
graˆce a` la fonction FM qui peut eˆtre ajoute´e a` la fin du fichier d’entre´e.
Les bibliothe`ques de MCNPX se´lectionne´es pour la propagation des photons et des
e´lectrons sont respectivement les bibliothe`ques MCPLIB04 et EL03, des bibliothe`ques stan-
dard de MCNPX. L’algorithme de π straggling ∫ (fluctuation) de la perte d’e´nergie des
e´lectrons imple´mente´ dans MCNPX est base´ sur le mode`le de Vavilov [Vavilov 1957]. Les
e´nergies de coupure fixe´es par de´faut a` 1 keV pour tous les milieux de propagation ont e´te´
conserve´es. Une condition a` remplir pour la simulation, d’un minimum de 10 pas d’interaction
par re´gion d’inte´reˆt, a e´te´ applique´e graˆce a` la fonction ESTEP.
Enfin, le nombre de particules simule´es est de´fini graˆce a` la fonction NPS. Il est possible
de fixer un nombre donne´ de particules a` simuler, ce qui a e´te´ re´alise´ dans ce travail, mais
e´galement n’en fixer aucun et d’arreˆter la simulation lorsqu’une certaine valeur d’incertitude
statistique est atteinte dans une re´gion d’inte´reˆt donne´e (fonction STOP).
4.2.3 Calculs dosime´triques
4.2.3.1 Parame`tres dosime´triques
Afin de comparer les re´sultats dosime´triques obtenus avec les codes Monte-Carlo GATE
et MCNPX, di e´rents parame`tres dosime´triques ont e´te´ conside´re´s, suivant les de´finitions
du comite´ du MIRD [Loevinger et al. 1991]. Comme e´nonce´ dans le chapitre 1 :
— La fraction absorbe´e (AF) „(k Ω h) repre´sente le ratio entre l’e´nergie E0 e´mise dans
la re´gion source h et l’e´nergie E absorbe´e dans la re´gion cible k :
„(k Ω h) = E
E0
(4.2.1)
— La fraction absorbe´e massique (SAF) est le ratio de la fraction absorbe´e par la masse
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de l’organe cible mk :
 (k Ω h) = „(k Ω h)
mk
(4.2.2)
— Le facteur S (Gy.Bq≠1.s≠1) est la dose absorbe´e moyenne dans une re´gion cible k par
unite´ d’activite´ cumule´e dans une re´gion source h :
S(k Ω h) =ÿ
i
 i  (k Ω h) (4.2.3)
Ou`  i = ni Ei et Ei est l’e´nergie e´mise pour une radiation de type i avec la probabilite´
ni.
Les di e´rences relatives entre les re´sultats obtenus avec ces deux codes ont e´te´ calcule´es
en prenant MCNPX pour re´fe´rence. L’incertitude sur la di e´rence relative a e´te´ calcule´e selon
la me´thode de propagation des erreurs [Cramer 1999], qui utilise l’e´cart-type ‡ de chaque
variable imple´mente´e dans le calcul.
Suivant les conclusions de Parach [Parach et al. 2011b], les organes apparie´s tels que
les reins, les surre´nales, les poumons et les ovaires ont e´te´ conside´re´s se´pare´ment lors des
calculs. Cependant pour davantage de concision, les re´sultats de ces organes apparie´s ont
e´te´ regroupe´s lors de la comparaison. Un regroupement a e´galement e´te´ e ectue´ pour les
di e´rents tissus d’un meˆme organe, comme le cortex, la me´dulla et le bassinet dans le cas
du rein, ou la partie sanguine et la partie tissulaire pulmonaire dans le cas du poumon.
%
4.2.3.2 Dose absorbe´e auto-absorbe´e ou en irradiation croise´e
Pour chacun des parame`tres dosime´triques, deux situations di e´rentes ont e´te´ distingue´es.
Lorsque l’organe source et l’organe cible sont identiques (h = k), l’auto-absorption (dans
l’organe source) est conside´re´e. Si en revanche l’organe cible est di e´rent de l’organe source
(h ”= k), c’est l’irradiation croise´e d’un organe vers un autre qui est e´tudie´e.
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En ce qui concerne l’auto-irradiation, les radiations non pe´ne´trantes a` l’e´chelle de l’organe
ou du tissu (les e´lectrons) contribuent majoritairement a` la dose absorbe´e. A l’inverse, les
photons sont les principaux contributeurs a` la dose absorbe´e dans une irradiation croise´e,
hormis peut-eˆtre dans le cas d’organes creux tels que la ve´sicule biliaire, le cœur ou la vessie,
dont le contenu est ge´ne´ralement conside´re´ comme l’organe source et la paroi comme l’organe
cible, et pour lesquels les e´lectrons comme les photons contribuent a` la dose absorbe´e.
Organe source = organe cible ID CIPR110 Organe/tissu Masse (g)
Surre´nales 1,2 13
Cerveau 61 1300
Rein 89, 90, 91, 92, 93, 94 275
Foie 95 1400
Poumons 96, 97, 98, 99 950




Table 4.2: Organes/tissus dans le cas de l’auto-absorption
Bien que les calculs aient e´te´ re´alise´s pour les 35 volumes d’inte´reˆt pre´sente´s dans la
table 4.1, ce qui repre´sente une base de donne´es de 625 couples source/cible, la comparaison
GATE/MCNPX a e´te´ recentre´e sur un sous-ensemble de ces re´sultats, a` savoir 9 organes
dans un contexte d’auto-absorption (table 4.2) et 3 couples source/cible dans un contexte
d’irradiation croise´e (table 4.3).
Source (contenu) Cible (paroi)
ID organe Masse (g) ID organe Masse (g)
Ve´sicule biliaire 71 45,8 70 10,2
Cœur 88 370 87 250
Vessie 138 200 137 40
Table 4.3: Organes/tissus dans le cas de l’irradiation croise´e
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4.2.3.3 Types de particules et radionucle´ides utilise´s pour la comparaison
Les fractions absorbe´es et les fractions absorbe´es massiques ont e´te´ calcule´es avec GATE
et MCNPX pour des photons et des e´lectrons monoe´nerge´tiques de 50 keV, 100 keV, 500 keV,
1 MeV et 2 MeV. Les facteurs S ont quant a` eux e´te´ calcule´s pour plusieurs radionucle´ides
couramment utilise´s en me´decine nucle´aire (diagnostic ou the´rapie) : le fluor-18, l’iode-131,
le lute´tium-177 et l’yttrium-90.
Toutes les donne´es d’e´mission utilise´es pour les simulations avec GATE comme avec
MCNPX sont issues de la base de donne´es d’Eckerman et Endo [Eckerman et Endo 2008].
4.2.3.4 Ressources informatiques
Un cluster informatique compose´ de 20 MacPro (Intel Xeon Westmere 12-core ; RAM
16 GB ; syste`me de stockage de 16 TB) repre´sentant 480 cœurs virtuels, installe´ dans le
laboratoire, a e´te´ utilise´ pour faire tourner les simulations. L’interface de programmation
(API) XgridTM , de´veloppe´e par AppleTM , a e´te´ utilise´e pour ge´rer les calculs paralle`les sur
le cluster. Chaque simulation GATE a e´te´ lance´e sur un cœur a` la fois (mais plusieurs calculs
en paralle`le), tandis que les simulations MCNPX ont e´te´ lance´es sur 240 a` 480 cœurs pour
re´duire les temps de calcul.
4.3 Re´sultats et discussion
% Les simulations MCNPX ont e´te´ re´parties sur les di e´rents cœurs du cluster (en
moyenne sur 240 cœurs), et 35 jours ont e´te´ ne´cessaires pour accomplir l’ensemble des si-
mulations avec une incertitude associe´e convenable. Le nombre de particules a` simuler pour
obtenir un niveau acceptable d’incertitude de´pend de l’organe source et du radionucle´ide (ou
de l’e´nergie de la particule), allant de 10 millions a` 100 millions de particules. Avec GATE,
100 millions de particules ont syste´matiquement e´te´ simule´es pour s’assurer l’obtention d’in-
certitudes acceptables sur l’ensemble des cartes 3D d’e´nergie de´pose´e ; 8 jours de calcul ont
e´te´ requis pour re´aliser ces calculs.
4.3.1 Comparaison entre GATE et MCNPX
625 valeurs d’e´nergies de´pose´es et de fractions absorbe´e (25 tissus sources, 25 tissus cibles)
ont e´te´ calcule´es avec chacun des codes Monte-Carlo, puis regroupe´es en 144 fractions ab-
sorbe´es massiques (SAFs) ou facteurs S, selon le type de particules simule´es (monoe´nerge´tiques
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ou spectre d’e´mission complet d’un radionucle´ide). Les re´sultats (SAFs ou facteurs S) sont
donne´es avec l’incertitude associe´e.
Les di e´rences relatives entre GATE et MCNPX ont e´te´ calcule´es en prenant MCNPX
comme re´fe´rence.
4.3.1.1 Electrons monoe´nerge´tiques
Pour les e´lectrons monoe´nerge´tiques, les fractions auto-absorbe´es ont e´te´ calcule´es pour
9 volumes d’inte´reˆt (source = cible). Les fractions auto-absorbe´es d’e´lectrons calcule´es avec
GATE sont pre´sente´es sur la figure 4.1. Sans surprise, la plupart des valeurs obtenues sont
proches de 100% (radiations non pe´ne´trantes), en particulier a` basse e´nergie et pour les
organes ou tissus de petite taille. Pour les e´lectrons de basse ou moyenne e´nergie (500 keV),
quasiment toute l’e´nergie e´mise est absorbe´e dans l’organe source : plus de 99,5% pour les
e´lectrons de basse e´nergie (50 keV et 100 keV), et plus de 90% pour les e´lectrons de moyenne
e´nergie (500 keV), en raison du ratio entre le parcours de l’e´lectron et le rayon de l’organe.
Pour les e´lectrons de haut e´nergie (sup 500 keV), une part non-ne´gligeable de l’e´nergie est
absorbe´e par les organes environnants.
Figure 4.1: Fractions absorbe´es calcule´es avec GATE pour des e´missions d’e´lectrons
monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5 - 1,0 et 2,0 MeV, pour 9 organes sources/cibles
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Les di e´rences relatives entre les fractions absorbe´es sont pre´sente´es sur la figure 4.2 pour
une configuration source = cible (auto-absorption). Comme on peut le voir, les di e´rences
relatives sont tre`s faibles : toujours infe´rieures a` 1% et entre 0.0 et 0.2% pour la majorite´ des
organes conside´re´s dans l’e´tude. Les valeurs moyennes de di e´rences relatives entre les codes
sont 0,02% ± 0,07% ‡ pour les e´lectrons de 50 keV, 0,02% ± 0,05% ‡ pour les e´lectrons
de 100 keV, -0,02% ± 0,06% ‡ pour les e´lectrons de 500 keV, -0,05% ± 0,11% ‡ pour les
e´lectrons de 1 MeV and -0,14% ± 0,21% ‡ pour les e´lectrons de 2 MeV.
La plus grande di e´rence relative a e´te´ releve´e pour les poumons, avec -0,26% ± 0.27%
en moyenne sur l’ensemble des e´nergies conside´re´es.
Les incertitudes sur les di e´rences relatives sont infe´rieures ou e´gales a` 0,021%.
Figure 4.2: Di e´rences relatives entre les fractions absorbe´es massiques calcule´es avec GATE et
MCNPX (pris comme re´fe´rence) pour des e´missions d’e´lectrons monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5
- 1,0 et 2,0 MeV, pour 9 organes sources/cibles
Pour l’irradiation croise´e, les fractions absorbe´es d’e´lectrons ont e´te´ calcule´es dans trois
configurations source/cible distinctes. Dans ce contexte, la fraction absorbe´e augmente avec
l’e´nergie, de 0,08% ± 0,02% ‡ pour des e´missions de 50 keV, 0,28% ± 0,08% ‡ pour des
e´missions de 100 keV, 2,91% ± 0,83% ‡ pour des e´missions de 500 keV, 5,58% ± 1,48% ‡
pour des e´missions de 1 MeV et 8,18% ± 3,24% ‡ pour des e´missions de 2 MeV. Les fractions
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absorbe´es d’e´lectrons calcule´es avec GATE dans le cas d’une irradiation croise´e (contenu
d’un organe creux vers sa paroi) sont pre´sente´es sur la figure 4.3.
Figure 4.3: Fractions absorbe´es calcule´es avec GATE pour des e´missions d’e´lectrons
monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5 - 1,0 et 2,0 MeV, pour 3 organes cibles dans le cas d’irradiations
croise´es
Les di e´rences relatives entre les SAFs obtenues avec GATE et MCNPX (pris comme
re´fe´rence) sont pre´sente´es sur la figure 4.4. La` encore, les di e´rences relatives entre les codes
sont tre`s faibles : ge´ne´ralement infe´rieures a` 1%, exception faite des e´lectrons de faible e´nergie
pour la combinaison π contenu de la ve´sicule biliaire ∫/ π paroi de la ve´sicule biliaire ∫.
Dans le cas d’une irradiation croise´e entre le contenu d’un organe creux et sa paroi, le
parcours de l’e´lectron en ge´ne´ralement plus court que la distance a` parcourir entre la source
et la paroi. La majeure partie de l’e´nergie est ainsi absorbe´e dans la source (contenu de
l’organe creux). Ainsi les parois des organes creux rec¸oivent une part minime de l’e´nergie
e´mise.
Les plus grandes di e´rences relatives observe´es entre les codes pour des fractions ab-
sorbe´es (AFs) le sont pour des e´lectrons de faible e´nergie.
Dans d’autres types de configurations d’irradiation croise´e (organes source/cible di e´rents
plutoˆt que paroi/contenu d’un organe creux), ce phe´nome`ne est accentue´, en raison de plus
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grandes distances de la source a` la cible : les di e´rences relatives peuvent eˆtre plus e´leve´es,
mais correspondent en re´alite´ a` de tre`s faibles valeurs de fractions absorbe´es.
Toutes les incertitudes sur les di e´rences relatives sont ici infe´rieures ou e´gales a` 1,20%,
dans des cas d’irradiation croise´e (0,30% pour des e´lectrons de 100 keV a` 2 MeV).
Figure 4.4: Di e´rences relatives entre les fractions absorbe´es massiques calcule´es avec GATE et
MCNPX (pris comme re´fe´rence) pour des e´missions d’e´lectrons monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5
- 1,0 et 2,0 MeV, pour 3 organes cibles dans le cas d’irradiations croise´es
4.3.1.2 Photons monoe´nerge´tiques
Pour les photons monoe´nerge´tiques, dans le cas de l’auto-absorption (source = cible), les
fractions absorbe´es obtenues sont ge´ne´ralement assez basses, et de´croissent lorsque l’e´nergie
augmente, pour tous les organes/tissus : 12,54% ± 8,98% ‡ pour des e´missions de 50 keV,
7,10% ± 5,27% ‡ pour des e´missions de 100 keV, 7,22% ± 4,98% ‡ pour des e´missions de
500 keV, 6,48% ± 4,59% ‡ pour des e´missions de 1 MeV, and 5,01% ± 3,82% ‡ pour des
e´missions de 2 MeV. Les fractions auto-absorbe´es de photons sont pre´sente´es sur la figure
4.5.
Comme il e´tait pre´visible, les plus faibles fractions absorbe´es ont e´te´ obtenues pour des
organes de faible dimension : 2,37% ± 0,83% ‡ pour les surre´nales, 2,44% ± 0,94% ‡ pour les
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Figure 4.5: Fractions absorbe´es calcule´es avec GATE pour des e´missions de photons
monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5 - 1,0 et 2,0 MeV, pour 9 organes sources/cibles
ovaires et 3,10% ± 1,37% ‡ pour la thyro¨ıde, toutes e´nergies confondues, la majeure partie
de l’e´nergie e´tant absorbe´e en dehors de la source. Toutes les incertitudes relatives, associe´es
aux re´sultats de GATE comme de MCNPX, sont infe´rieures a` 0,07%.
Pour l’auto-absorption, les di e´rences relatives entre les fractions absorbe´es massiques
pour les photons monoe´nerge´tiques sont pre´sente´es sur la figure 4.6. Comme on peut le
constater, les di e´rences relatives entre les codes sont acceptables, toujours infe´rieures a` 7%
et ge´ne´ralement infe´rieures a` 3%.
Les fractions absorbe´es de photons calcule´es avec GATE dans le cas d’une irradiation
croise´e (contenu d’un organe creux vers sa paroi) sont pre´sente´es sur la figure 4.7.
L’irradiation croise´e a mene´ a` de plus grandes valeurs de SAFs qu’en auto-absorption.
En moyenne, de plus faibles di e´rences relatives ont e´te´ obtenues entre les codes dans ce
contexte. Des di e´rences relatives moyennes de 3,14% ± 0,50% ‡ ont e´te´ observe´es entre les
codes pour des e´missions de photons monoe´nerge´tiques de 50 keV du contenu des organes
creux vers les parois, 2.13% ± 0.59% ‡ pour des photons de 100 keV, -0.91% ± 0.79% ‡ pour
des photons de 500 keV, 0.13% ± 0.98% ‡ pour des photons de 1 MeV et 1.81% ± 1.34
De manie`re ge´ne´rale, les di e´rences relatives les plus grandes ont e´te´ releve´es pour de tre`s
petites valeurs de SAFs, qui concernent des organes cibles de petite dimension et a` longue
distance de l’organe source : elles ont e´te´ trouve´es infe´rieures a` 6%, exception faite des valeurs
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Figure 4.6: Di e´rences relatives entre les fractions absorbe´es massiques calcule´es avec GATE et
MCNPX (pris comme re´fe´rence) pour des e´missions de photons monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5
- 1,0 et 2,0 MeV, pour 9 organes sources/cibles
Figure 4.7: Fractions absorbe´es calcule´es avec GATE pour des e´missions de photons
monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5 - 1,0 et 2,0 MeV, pour 3 organes cibles dans le cas d’irradiations
croise´es
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de SAFs non significatives.
Figure 4.8: Fractions absorbe´es calcule´es avec GATE pour des e´missions de photons
monoe´nerge´tiques de 0,05 - 0,1 - 0,5 - 1,0 et 2,0 MeV, pour 3 organes cibles dans le cas d’irradiations
croise´es
4.3.1.3 Comparaison avec les re´sultats de Hadid et al.
Hadid et al. [Hadid et al. 2010] ont pre´sente´ des re´sultats obtenus sur les mode`les de la
CIPR 110, fe´minin et masculin, pour di e´rents couples source/cible, et pour des particules
monoe´nerge´tiques (e´lectrons et photons). Il a e´te´ possible de comparer leurs re´sultats avec
ceux pre´sente´s dans cette e´tude, pour un nombre cependant limite´ de configurations com-
munes. Il est inte´ressant de noter que dans leur e´tude comme dans celle-ci, MCNPX a e´te´
utilise´ comme point de comparaison (avec EGSnrc pour Hadid et al. avec GATE dans ce
travail).
Les re´sultats de ces comparaisons sont pre´sente´s dans les tables 4.4 et 4.5. Les re´sultats
sont en parfaite ade´quation, en particulier pour l’auto-absorption Poumons Ω Poumons
des e´lectrons, mais e´galement pour toutes les configurations source/cible a` des e´nergies
d’e´lectrons supe´rieures a` 500 keV. Pour les photons, une tre`s bonne concordance a e´te´ trouve´e
entre les codes, a` l’exception de l’auto-absorption Poumons Ω Poumons, pour laquelle les
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variations sont plus e´leve´es que pre´vu (plus de 10%).
Par ailleurs, dans ce cas, des di e´rences semblent exister entre les valeurs ge´ne´re´es avec
MCNPX dans les deux e´tudes. L’e´tude de Hadid et al. a utilise´ le logiciel OEDIPE, qui
requiert la transformation d’images RAW en structures re´pe´te´s, graˆce a` un script imple´mente´
dans le logiciel. Dans cette e´tude de validation de GATE en revanche, un plugin ImageJ
de´veloppe´ a` cet e et a e´te´ utilise´. D’autre part Hadid et al. ont re´alise´ leurs calculs avec la
version 2.6 de MCNPX, tandis que c’est la version 2.7.a qui est utilise´e dans cette e´tude.
Malgre´ ces le´ge`res variations de conditions expe´rimentales, il est di cile de trouver une
explication satisfaisante a` ces di e´rences observe´es pour le meˆme code Monte-Carlo.
Poumons Ω Thyro¨ıde SAFs (kg≠1)
Hadid etal. Notre e´tude
E (MeV) MCNPX EGSnrc MCNPX GATE
0,05 2,18E-06 2,17E-06 2,45E-06 1,94E-06
0,1 6,11E-06 6,41E-06 6,77E-06 6,26E-06
0,5 3,23E-05 3,22E-05 3,23E-05 3,20E-05
1,0 6,02E-05 6,04E-05 5,98E-05 5,93E-05
Poumons Ω Poumons SAFs (kg≠1)
Hadid etal. Notre e´tude
E (MeV) MCNPX EGSnrc MCNPX GATE
0,05 1,05E+00 1,05E+00 1,05E+00 1,05E+00
0,1 1,05E+00 1,05E+00 1,05E+00 1,05E+00
0,5 9,99E-01 9,95E-01 1,02E+00 1,02E+00
1,0 9,42E-01 9,35E-01 9,82E-01 9,82E-01
Poumons Ω Foie SAFs (kg≠1)
Hadid etal. Notre e´tude
E (MeV) MCNPX EGSnrc MCNPX GATE
0,05 8,18E-05 7,75E-05 8,01E-05 8,04E-05
0,1 2,69E-04 2,62E-04 2,61E-04 2,57E-04
0,5 2,67E-03 2,65E-03 2,66E-03 2,59E-03
1 5,55E-03 5,52E-03 5,54E-03 5,54E-03
Table 4.4: Comparaison des re´sultats de cette e´tude avec les re´sultats publie´s par [Hadid et al. 2010],
pour ce qui concerne les e´lectrons
4.3.1.4 Radionucle´ides
Pour les di e´rents isotopes conside´re´s dans cette e´tude (18F, 177Lu, 131I et 90Y), les
facteurs S ont e´te´ calcule´s pour 25 organes ou tissus d’inte´reˆt, produisant par conse´quent
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Poumons Ω Thyro¨ıde SAFs (kg≠1)
Hadid etal. Notre e´tude
E (MeV) MCNPX EGSnrc MCNPX GATE
0,05 2,51E-02 2,55E-02 2,51E-02 2,46E-02
0,1 1,80E-02 1,81E-02 1,80E-02 1,77E-02
0,5 1,60E-02 1,61E-02 1,61E-02 1,62E-02
1,0 1,47E-02 1,48E-02 1,48E-02 1,50E-02
Poumons Ω Poumons SAFs (kg≠1)
Hadid etal. Notre e´tude
E (MeV) MCNPX EGSnrc MCNPX GATE
0,05 1,26E-01 1,26E-01 1,38E-01 1,34E-01
0,1 7,13E-02 7,06E-02 7,80E-02 7,66E-02
0,5 6,95E-02 6,84E-02 7,70E-02 7,68E-02
1,0 6,19E-02 6,08E-02 6,89E-02 6,82E-02
Poumons Ω Foie SAFs (kg≠1)
Hadid etal. Notre e´tude
E (MeV) MCNPX EGSnrc MCNPX GATE
0,05 2,41E-02 2,50E-02 2,48E-02 2,44E-02
0,1 1,64E-02 1,75E-02 1,74E-02 1,76E-02
0,5 1,49E-02 1,50E-02 1,50E-02 1,50E-02
1,0 1,38E-02 1,38E-02 1,38E-02 1,39E-02
Table 4.5: Comparaison des re´sultats de cette e´tude avec les re´sultats publie´s par [Hadid et al. 2010],
pour ce qui concerne les photons
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625 couples source/cible pour chaque radionucle´ide. Cependant, les re´sultats obtenus dans 9
configurations source= cible (auto-absorption) et 3 configurations d’irradiation croise´e (du
contenu d’un organe creux vers sa paroi) sont pre´sente´s.
Dans le cas de l’auto-absorption, les incertitudes sur les facteurs S sont infe´rieures a`
0,04%, que ce soit avec GATE ou MCNPX.
Les di e´rences relatives de facteurs S, obtenues entre GATE et MCNPX (pris comme
re´fe´rence) dans une configuration d’auto-irradiation, sont pre´sente´es sur la figure 4.9. Les
di e´rences relatives observe´es entre ces deux codes sont faibles, en moyenne 0,57% ± 0,21%
‡ pour le fluor-18, 2,52% ± 0,09% pour le lute´tium-177, -3,06% ± 2,93% ‡ pour l’iode-131
et 2,16% ± 0,98% ‡ pour l’yttrium-90.
Figure 4.9: Di e´rences relatives entre les facteurs S calcule´s avec GATE et MCNPX (pris comme
re´fe´rence) pour des radionucle´ides – fluor-18, iode-131, lute´tium-177 et yttrium-90, pour 9 organes
sources/cibles
Dans le cas d’une irradiation croise´e, les di e´rences relatives entre GATE et MCNPX sont
plus prononce´es, de´pendant a` la fois du radionucle´ide et de la configuration ge´ome´trique.
De fac¸on ge´ne´rale, de tre`s faibles di e´rences relatives sont observe´es pour le fluor-18
(0,37%± 0,66% ‡). Pour le lute´tium-177, les facteurs S ge´ne´re´s avec MCPNX sont syste´matiquement
plus e´leve´s que ceux ge´ne´re´s avec GATE, et la di e´rence relative moyenne est 7,19% ± 1,67%
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‡. Pour l’iode-131, les facteurs S obtenus avec MCNPX sont plus faibles qu’avec GATE, et
la di e´rence relative moyenne est -3,06% ± 2,93% ‡. Enfin, pour l’yttrium-90, il est di cile
de tirer une tendance ge´ne´rale des di e´rences relatives observe´es. Les di e´rences relatives de
facteurs S, obtenues entre GATE et MCNPX (pris comme re´fe´rence) dans une configuration
d’irradiation croise´e, sont pre´sente´es sur la figure 4.10.
Si l’on conside`re les configurations de faible a` moyenne distance source-cible (avec des
dimensions d’organes cibles raisonnables), les di e´rences relatives restent infe´rieures a` 4%.
De plus grandes di e´rences sont en revanche observe´es pour les couples source/cible situe´s
a` plus grande distance ou dans le cas d’organes cibles de tre`s petite taille. Il faut noter a`
ce sujet que les facteurs S calcule´s dans ces conditions sont tre`s faibles, de plusieurs ordres
de grandeur infe´rieurs a` ceux obtenus en auto-absorption. Ce qui signifie que meˆme si les
codes me`nent a` des re´sultats di e´rents dans cette configuration, l’impact dosime´trique re´el
doit eˆtre relativise´.
Figure 4.10: Di e´rences relatives entre les facteurs S calcule´s avec GATE et MCNPX (pris comme
re´fe´rence) pour des radionucle´ides – fluor-18, iode-131, lute´tium-177 et yttrium-90, pour 3 organes
cibles dans le cas d’irradiations croise´es
Les di e´rences observe´es entre GATE et MCNPX sont mineures, et permettent l’utilisa-
tion de GATE dans un contexte de dosime´trie des radiopharmaceutiques a` l’e´chelle clinique.
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Ceci est tout particulie`rement vrai pour les fractions absorbe´es pour les e´lectrons, ce qui
s’explique par le fait que les e´lectrons sont des radiations non-pe´ne´trantes dans la majo-
rite´ des cas a` cette e´chelle. Cependant, des e´carts notables ont malgre´ tout e´te´ observe´s
entre les deux codes dans certaines situations : pour les photons monoe´nerge´tiques en cas
d’auto-absorption, et pour les trois radionucle´ides e´metteurs —-.
En principe, puisque la comparaison a e´te´ re´alise´e sur le meˆme mode`le voxe´lise´, pour la
meˆme composition atomique des di e´rents mate´riaux et pour les meˆmes spectres d’e´missions,
l’origine de ces e´carts devrait eˆtre re´duite a` deux possibilite´s : l’imple´mentation de la de´finition
de la source dans chaque code, et/ou des di e´rences dans les algorithmes de transport des
radiations et les π physics lists ∫ (di e´rences de sections e caces).
La parfaite concordance entre les codes obtenue pour les e´lectrons monoe´nerge´tiques a
e´te´ un motif pour concentrer la suite du travail sur la de´finition de la source, en particulier
en ce qui concerne le re´-e´chantillonnage du spectre beta.
4.3.2 Influence de la de´finition du spectre d’e´mission
Dans l’objectif de clarifier l’origine des divergences observe´es entre GATE et MCNPX
pour les e´metteurs —-, des simulations supple´mentaires ont e´te´ lance´es en distinguant les
di e´rents types de radiations : le spectre —- d’une part, les particules monoe´nerge´tiques
d’autre part.
Les re´sultats pre´sente´s ici concernent le lute´tium-177, dont ceux obtenus pre´ce´demment
avec le spectre d’e´mission complet.
Toutes les incertitudes obtenues sur le calcul des facteurs S sont infe´rieures a` 0,01% pour
les simulations du spectre —-, 0,05% pour les particules monoe´nerge´tiques, et 0,04% pour le
spectre d’e´missions complet (spectre — et photons/e´lectrons monoe´nerge´tiques), que ce soit
avec GATE ou avec MCNPX.
Les incertitudes sur les di e´rences relatives entre les facteurs S calcule´s avec GATE et
MCNPX sont infe´rieures a` 0,05%.
Comme on peut l’observer sur la figure 4.11, les di e´rences relatives les plus importantes
sont obtenues pour la part de beta de l’irradiation. Dans le cas de l’auto-absorption, les
di e´rences relatives moyennes obtenues entre les codes sont -0,64% ± 0,31% ‡ pour les
e´missions monoe´nerge´tiques, 2,92% ± 0,09% ‡ pour le spectre — seul, contre 2,53% ± 0,09%
‡ pour la totalite´ des e´missions.
Le meˆme type de re´sultats est obtenu avec les autres radionucle´ides et les autres configu-
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Figure 4.11: Di e´rences relatives entre les facteurs S calcule´s avec GATE et MCNPX (pris
comme re´fe´rence) pour le lute´tium-177, pour le spectre d’e´mission complet, pour les e´missions
monoe´nerge´tiques seules, et pour le spectre — seul, pour 9 organes sources/cibles.
rations. Ces re´sultats semblent indiquer que la me´thode d’interpolation du spectre beta (en
interne dans le code) entre les deux codes Monte-Carlo cause des divergences, puisque les
calculs sont base´s sur les meˆmes donne´es de de´sinte´gration. Malgre´ cela, les e´carts observe´s
restent mineurs pour une utilisation en me´decine nucle´aire, et la validation de GATE peut
ainsi eˆtre conside´re´e comme satisfaisante.
4.4 Conclusion
Une comparaison a e´te´ re´alise´e entre les re´sultats dosime´triques obtenus avec GATE et
MCNPX sur la meˆme ge´ome´trie (mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110),
pour des e´lectrons et des photons monoe´nerge´tiques allant de 50 keV a` 2 MeV, et pour 4
radionucle´ides couramment utilise´s en me´decine nucle´aire, en diagnostic (18F) comme en
the´rapie (177Lu, 131I et 90Y).
Les re´sultats obtenus sont tre`s proches, avec des e´carts relatifs infe´rieurs a` 10% dans
toutes les situations, et la plupart des di e´rences relatives infe´rieures a` 5%, a` la fois pour les
e´lectrons et pour les photons monoe´nerge´tiques. Une tre`s bonne concordance entre MCNPX
et GATE a e´te´ observe´e a` la fois dans des conditions d’auto-absorption (source = cible)
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et d’irradiation croise´e (source ”= cible). Les di e´rences relatives les plus e´leve´es ont e´te´
obtenues, comme attendu, pour les photons dans un contexte d’irradiation croise´e ou` les
organes ou tissus sources et cibles sont distants. Cependant, dans ce type de situations, les
valeurs de facteurs S sont tre`s faibles et ne contribuent que tre`s peu a` l’irradiation.
Dans ce chapitre, une analyse comparative des re´sultats dosime´triques obtenus avec
GATE (fractions absorbe´es, fractions absorbe´es massique ou facteurs S, pour une ge´ome´trie
proche de la re´alite´ clinique) a donc e´te´ re´alise´e en comparaison avec le code MCNPX, sou-
vent conside´re´ comme une re´fe´rence pour le calcul de la dose absorbe´e. GATE a jusqu’ici
majoritairement e´te´ utilise´ dans un contexte de mode´lisation de l’image scintigraphique.
Le potentiel de GATE dans un contexte de dosime´trie a re´cemment e´te´ pre´sente´, pour
des applications en me´decine nucle´aire mais e´galement en radiothe´rapie externe, en ha-
dronthe´rapie et en curiethe´rapie [Sarrut et al. 2014]. L’analyse comparative pre´sente´e dans
ce chapitre est donc importante, puisqu’il est possible avec GATE d’utiliser le meˆme code
Monte-Carlo a` la fois pour la mode´lisation de l’image scintigraphique et le calcul de la dose
absorbe´e.
C’est sur cette π double utilisation ∫ potentielle que repose un projet tel que DosiTest, qui
requiert a` la fois la mode´lisation de l’imagerie et la dosime´trie. Cette validation constitue donc
un pre´requis au projet DosiTest, et une garantie sur les valeurs dosime´triques de re´fe´rence,
ge´ne´re´es avec GATE, qui seront pre´sente´es dans le chapitre 5.
Ce travail a fait l’objet d’une publication re´cemment soumise au journal π Physics in
Medicine in Biology ∫.
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Dans le projet DosiTest, une fois les images scintigraphiques ge´ne´re´es et envoye´es aux
centres cliniques (dans le cas pre´sent l’IEO de Milan), une e´tude dosime´trique doit eˆtre
re´alise´e dans chacun de ces centres participants. Les re´sultats dosime´triques sont alors col-
lecte´s et e´tudie´s pour extraire les informations permettant de produire des recommandations
sur la me´thodologie du calcul de la dose absorbe´e, dans l’objectif de mettre au point un
protocole dosime´trique de re´fe´rence, une me´thode standardise´e.
Les re´sultats dosime´triques des di e´rents centres cliniques participants doivent eˆtre com-
pare´s entre eux, a` di e´rentes e´tapes de la chaˆıne dosime´trique : activite´ quantifie´e a` di e´rents
temps dans les di e´rentes re´gions sources, activite´ cumule´e dans ces re´gions sources et enfin
dose absorbe´e dans les re´gions cibles (organes a` risques et tumeurs) ; ces di e´rents re´sultats
dosime´triques doivent e´galement eˆtre compare´s a` la dosime´trie de re´fe´rence, obtenue direc-
tement a` partir de la biodistribution de re´fe´rence e´tablie pour le patient virtuel.
Le calcul de la dose absorbe´e de re´fe´rence n’a en re´alite´ rien de π direct ∫, l’emploi de ce
terme signifiant plus exactement qu’aucune approximation n’a e´te´ re´alise´e pour l’obtention de
l’activite´ cumule´e dans chacun des voxels de l’image : les e´tapes de reconstruction, de recalage
des images, de segmentation des re´gions sources et cibles, de quantification de l’activite´ ou
encore d’inte´gration de la courbe activite´-temps pour obtenir l’activite´ cumule´e sont inutiles,
puisque la valeur de l’activite´ est de´ja` connue a` n’importe quel temps post-injection et dans
chacun des compartiments/voxels, et que les coe cients d’ajustement des courbes activite´-
temps sont de´termine´s avant la cre´ation du jeu d’images scintigraphiques (chapitre 2). La
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seule incertitude re´side dans l’e´tape de calcul dosime´trique proprement dit. A priori, une
approche de type Monte-Carlo permet de prendre en compte l’ensemble des he´te´roge´ne´ite´s
pre´sentes dans le patient virtuel (densite´, activite´). Il est le´gitime d’a rmer qu’une approche
de type Monte-Carlo constitue la re´fe´rence pour ce qui concerne l’e´mission, le transport des
radiations et le de´poˆt d’e´nergie. Comme expose´ dans le chapitre 1, il existe de nombreux
codes Monte-Carlo disponibles a` cet e et. Il est ne´cessaire de valider le code se´lectionne´ pour
une application donne´e, et de s’assurer que l’incertitude statistique associe´e a` la simulation
Monte-Carlo est infe´rieure a` un seuil donne´ de tole´rance, en dessous duquel on conside`re que
le calcul de la dose absorbe´e est su samment pre´cis.
Afin de s’assurer de la validite´ des re´sultats obtenus lors de l’e´tablissement de la do-
sime´trie de re´fe´rence avec le code GATE, un travail de validation de ce code pour une
utilisation en dosime´trie interne a e´te´ re´alise´ dans le chapitre 4.
Les travaux pre´sente´s dans ce chapitre 5 concernent donc l’obtention d’une carte 3D de
dose absorbe´e π de re´fe´rence ∫, sur la base de la biodistribution de re´fe´rence.
Les calculs seront tout d’abord e ectue´s avec le patient virtuel de´fini dans la premie`re
phase du projet DosiTest (phase de faisabilite´), base´ sur le mode`le hybride XCAT, permettant
donc de de´finir la dosime´trie de re´fe´rence pour l’association π XCAT / OctreoscanTM∫.
Puis, dans un second temps, ils seront e ectue´s avec un nouveau patient virtuel, celui
utilise´ pour la phase suivante du projet, cette fois imple´mente´ a` partir du mode`le voxe´lise´
fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110 (AF), support de la validation de GATE e ectue´e
dans le chapitre 4). Dans ce second cas, il ne s’agit cependant pas d’une dosime´trie de
re´fe´rence pour le projet DosiTest (association du radiopharmaceutique de la premie`re phase
du projet, l’OctreoscanTM , et du patient virtuel de la seconde phase, le mode`le AF). Ce
calcul est re´alise´ dans l’objectif de mettre en e´vidence la versatilite´ du logiciel TestDose, au
sein duquel divers mode`les doivent pouvoir eˆtre se´lectionne´s pour de´finir un patient virtuel
ainsi que la biodistribution de divers radiopharmaceutiques. Ce second calcul dosime´trique
s’inte`gre donc dans le cadre du de´veloppement du logiciel TestDose.
Enfin, dernie`re e´tape du travail re´alise´ durant ce doctorat, la dosime´trie de re´fe´rence de
la seconde phase du projet DosiTest, pour l’association π mode`le fe´minin de la CIPR 110 /
177Lu-Octreotate ∫ sera pre´sente´e.
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Dans le projet DosiTest, une dosime´trie de re´fe´rence doit eˆtre re´alise´e sur la ge´ome´trie du
patient virtuel et selon la biodistribution de re´fe´rence du radiopharmaceutique conside´re´ : il
s’agit de la cre´ation d’une carte 3D de dose absorbe´e avec le code Monte-Carlo GATE. Dans
le cas pre´sent, il s’agit d’une e´tude dosime´trique comple`te, et non pas un simple calcul de
facteurs S comme pre´sente´ dans le chapitre 4. A cet e et, une carte 3D de la distribution des
e´missions, i.e. une image d’activite´ cumule´e, doit eˆtre fournie au code GATE en entre´e de la
simulation. Ensuite, a` partir de la carte 3D de dose absorbe´e obtenue en sortie de simulation,
diverses valeurs de dose absorbe´e peuvent eˆtre extraites pour les re´gions/volumes d’inte´reˆt.
5.1.1 Cre´ation d’une carte 3D d’activite´ cumule´e
L’image d’activite´ cumule´e doit eˆtre cre´e´e a` partir de la biodistribution de re´fe´rence.
Les donne´es a` disposition sont les informations qui concernent la ge´ome´trie du patient vir-
tuel, telles que les images de contribution des di e´rents compartiments, et les coe cients
d’ajustement des courbes activite´-temps de chacun des compartiments.
La me´thode permettant la cre´ation de l’image d’activite´ cumule´e peut eˆtre re´sume´e graˆce
au diagramme pre´sente´ sur la figure 5.1.
Dans la mesure ou`, par de´finition, la concentration radioactive dans chaque compartiment
est constante a` un moment donne´, il s’agit dans un premier temps de calculer la concentration
d’activite´ cumule´e pre´sente dans chacun des voxels d’un compartiment donne´, c’est-a`-dire le
ratio de l’activite´ cumule´e pre´sente dans un compartiment par le nombre de voxels occupe´s
par ce compartiment, tel que :
Cette concentration d’activite´ cumule´e d’un compartiment donne´ est ensuite multiplie´e
par la valeur de contribution du compartiment a` l’image, dans chacun des voxels de l’image.
Ceci revient a` multiplier l’image de contribution d’un compartiment, de´finie lors de la cre´ation
du patient virtuel, par la concentration d’activite´ cumule´e calcule´e pour ce compartiment.
A l’issue de cette multiplication est ainsi cre´e´e une image d’activite´ cumule´e propre au
compartiment.
Une fois les images d’activite´ cumule´es de chacun des compartiments obtenues, celles-ci
sont alors additionne´es pour reconstruire une image d’activite´ cumule´e pour la ge´ome´trie
comple`te du patient, tous compartiments confondus. C’est cette image qui sera alors utilise´e
en entre´e de la simulation GATE.
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L’image d’activite´ cumule´e ainsi obtenue est ensuite appele´e dans la macro d’entre´e de
GATE lors de la de´finition de la source. Dans le chapitre 4, la fonction rangeTranslator
e´tait utilise´e pour relier les re´gions de´finies comme sources aux voxels concerne´s dans l’image
voxe´lise´e a` laquelle elles appartenaient. Dans le cas pre´sent, c’est une fonction linearTranslator
qui doit eˆtre utilise´e. Cette fonction permet l’utilisation directe et line´aire, lors de la simu-
lation, de la distribution de la source dans l’image d’activite´ cumule´e.
Dans chaque voxel de l’image d’activite´ cumule´e est donc stocke´ un nombre de de´sinte´grations
(en Bq.s). Pour le temps de la simulation, GATE divise le nombre de de´sinte´grations attribue´
a` chaque voxel par le nombre total de de´sinte´grations de cette image. Chaque voxel a ainsi
une valeur comprise entre 0 et 1. Pour autant, avant la simulation, l’image d’activite´ cu-
mule´e fournie en entre´e de GATE posse`de des valeurs non-normalise´es d’activite´ cumule´e :
des valeurs e´leve´es donc, puisqu’elles repre´sentent le nombre de de´sinte´grations ayant lieu
dans chaque voxel apre`s l’injection d’une activite´ pre´-the´rapeutique ou the´rapeutique de
radiopharmaceutique.
5.1.2 Format d’entre´e GATE de l’image d’activite´ cumule´e
L’une des di culte´s rencontre´es lorsque l’on souhaite e ectuer une dosime´trie a` l’e´chelle
du voxel avec GATE a` partir de la biodistribution d’un radiopharmaceutique concerne le
format d’entre´e de l’image d’activite´ cumule´e.
Pour une dosime´trie a` l’e´chelle de l’organe, il est possible de calculer les valeurs d’activite´
cumule´e dans di e´rentes re´gions sources sur l’image d’activite´ cumule´e, puis de ge´ne´rer les
di e´rents facteurs S d’inte´reˆt entre les re´gions sources et cibles (avec la me´thode de calcul
de facteurs S via le code GATE pre´sente´e dans le chapitre 4), et enfin de calculer la dose
absorbe´e dans chacune des re´gions cibles, en appliquant le formalisme du MIRD. A l’e´chelle
du voxel en revanche, comme explique´ pre´ce´demment, la carte 3D d’activite´ cumule´e est
fournie en entre´e du code GATE et une carte 3D de dose absorbe´e est obtenue en sortie.
Il est donc ne´cessaire de cre´er l’image d’activite´ cumule´e au format 16 bits d’entiers non-
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Figure 5.1: Me´thode de cre´ation de l’image d’activite´ cumule´e a` partir des images de contribution
et des concentrations d’activite´ cumule´e de N compartiments
signe´s, unique format d’image tole´re´ en entre´e par la version 6.2 de GATE avec laquelle sont
re´alise´s les calculs. Or le nombre de de´sinte´grations associe´ a` chaque voxel pour un traitement
pre´-the´rapeutique ou the´rapeutique exce`de tre`s largement la valeur maximale permise avec
le format 16 bits (valeur max : 216 c’est-a`-dire 65536), e´tant ge´ne´ralement plutoˆt compris
entre 1E6 et 1E9. L’image d’activite´ cumule´e obtenue a` la suite des e´tapes de´crites dans la
figure 5.1 est donc une image 32 bits.
Ce proble`me peut eˆtre contourne´ en re´duisant l’image 32 bits au format 16 bits, ce qui
implique cependant une compression de la plage dynamique de valeurs de l’image et donc
une perte de pre´cision. En e et, durant la simulation, GATE e ectue la normalisation des
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valeurs pre´sentes dans l’image d’activite´ cumule´e par le nombre total de coups dans cette
image. Il est donc envisageable de se´lectionner les valeurs minimale et maximale de l’image
et de re´e´chantillonner sur 16 bits la plage de valeurs pre´sentes entre ces deux bornes. Le ratio
de la valeur pre´sente dans le voxel par la valeur totale de coups dans l’image est globalement
conserve´. Cependant, une perte de pre´cision de´coule de cette manipulation et peut avoir une
incidence sur la distribution de la dose absorbe´e en sortie de la simulation. Cette solution
n’est donc pas ide´ale.
Afin de pallier ce proble`me, pour ce travail et pour les futures applications de dosime´trie
a` l’e´chelle du voxel, l’ajout de nouveaux formats d’entre´e tels que le format 32 bits (entiers ou
re´els) a fait l’objet d’une requeˆte aupre`s de la collaboration GATE, requeˆte prise en compte
dans la version 7.1 de GATE (mise a` disposition des utilisateurs le 30 Mars 2015), suite a`
un e´change avec la collaboration visant a` s’assurer de la validite´ des re´sultats obtenus apre`s
ces changements.
Les re´sultats pre´sente´s dans la suite de ce chapitre seront tout d’abord ceux obtenus avec
la version 6.2 de GATE, avec la solution provisoire de re´-e´chantillonnage propose´e plus haut,
suivis des re´sultats obtenus avec la version 7.1.
Dans les deux cas, la fonction linearTranslator est se´lectionne´e, afin d’utiliser directement
les donne´es de biodistribution. Quelques modifications structurelles ont eu lieu lors du pas-
sage de la version 6.2 a` la version 7.1, comme la de´finition de la PhysicsList ou encore le mode
de navigation dans les ge´ome´tries voxe´lise´es. Concernant les Physics Lists, celles-ci e´taient
jusqu’a` pre´sent inse´re´es dans GATE en utilisant une liste de commandes permettant d’ajouter
un a` un les processus physiques utiles a` la simulation. A pre´sent, un me´canisme de construc-
teur de PhysicsList est utilise´ pour ajouter en une seule e´tape l’ensemble des processus
physiques correspondant a` une cate´gorie d’utilisation, ces constructeurs de PhysicsList e´tant
fournis par la communaute´ Geant4. Pour ce travail, le constructeur emstandard opt3 a e´te´
choisi. Concernant les modes de navigation dans des ge´ome´tries voxe´lise´es, trois modes sont a`
pre´sent disponibles : ImageRegularParametrisedVolume, ImageNestedParametrisedVolume et
ImageRegionalizedVolume. Dans le cas pre´sent, c’est le mode ImageNestedParametrisedVolume
qui est se´lectionne´, son de´veloppement e´tant le plus abouti dans cette version de GATE.
Hormis ces quelques changements, les divers parame`tres de configuration de la simulation
du de´poˆt d’e´nergie avec GATE sont ceux indique´s dans le chapitre 4 qui a servi de validation
pour ce travail et pour les futures applications de dosime´trie interne.
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5.2.1 Calculs dosime´triques a` partir du mode`le hybride XCAT et de la
biodistribution de l’OctreoscanTM
Une biodistribution de re´fe´rence pour l’injection de 115 MBq d’OctreoscanTM a e´te´ cre´e´e
pour le patient virtuel issu du mode`le anthropomorphe XCAT (version fe´minine) selon un
mode`le compartimental contenant 6 compartiments tels que le foie, les reins, la rate, la vessie,
le sang et le fluide extravasculaire (FEV), plus deux tumeurs sphe´riques place´es dans le foie.
A chaque compartiment a e´te´ attribue´e une courbe activite´-temps, et l’aire sous chaque
courbe a e´te´ calcule´e (l’activite´ a e´te´ inte´gre´e en fonction du temps) : soit via les coe cients
d’ajustement de la courbe selon des fonctions de type mono-exponentiel ou bi-exponentiel ;
soit via les coe cients d’ajustement selon plusieurs fonctions de type polynomial, dans le cas
de la vessie. En e et, le vidage de la vessie donne a` la courbe activite´-temps de la vessie une
allure en π dents de scie ∫, qui ne permet pas un ajustement classique mono ou bi-exponentiel
sur l’ensemble de la courbe.
Ces re´sultats pre´sente´s dans le chapitre 2 sont re´utilise´s pour la cre´ation de la carte
d’activite´ cumule´e. Celle-ci e´tant mise au point pour deux patients virtuels di e´rents (deux
mode`les anthropomorphes), les seules donne´es communes pour la cre´ation de ces images sont
les valeurs d’activite´ cumule´e par compartiment, qui sont pre´sente´es dans la table 2.10.
5.2.1.1 Cre´ation de la carte d’activite´ cumule´e
Selon la me´thode pre´sente´e pre´ce´demment, la concentration d’activite´ cumule´e pre´sente
dans chaque compartiment a e´te´ calcule´e pour le patient virtuel issu du mode`le XCAT, a`
partir des donne´es de biodistribution. Les valeurs obtenues sont pre´sente´es dans la table 5.1.
Chaque concentration d’activite´ cumule´e a ensuite e´te´ applique´e comme facteur multiplicatif
a` l’image de contribution du compartiment donne´, et les images re´sultantes ont e´te´ agre´ge´es
pour reconstituer l’image d’activite´ cumule´e finale.
Cette image d’activite´ cumule´e, dont deux coupes transverses sont pre´sente´es sur la figure
5.2, obtenue a` l’issue du sche´ma de´taille´ sur la figure 5.1, contient 89305 valeurs de voxel
di e´rentes, sur un total de plus de 8 millions de voxels. La me´thode de re´duction de l’image 32
bits au format 16 bits a e´te´ utilise´e : la plage de valeurs pre´sentes entre les bornes supe´rieure
et infe´rieure des valeurs de voxels de l’image 32 bits a e´te´ re´-e´chantillonne´e sur 16 bits. Le
nombre de valeurs distinctes de voxels est ainsi passe´ de 89305 a` 4231.
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Foie Reins Rate Sang
Activite´ cumule´e (Bq.s) 5,28E+11 4,27E+11 2,35E+11 4,71E+11
Nombre de voxels 44272 9883 7233 1393675
Concentration d’activite´ 1,19E+07 4,32E+07 3,24E+07 3,38E+05
cumule´e (Bq.s/vox)
Tumeur 1 Tumeur 2 FEV Vessie
Activite´ cumule´e (Bq.s) 2,38E+10 7,70E+09 7,53E+12 1,10E+12
Nombre de voxels 623 668 1377614 2003
Concentration d’activite´ 3,82E+07 1,15E+07 5,47E+06 5,52E+08
cumule´e (Bq.s/vox)
Table 5.1: Valeurs de concentration d’activite´ cumule´e dans chaque compartiment pour la biodis-
tribution de re´fe´rence de l’OctreoscanTM dans le patient virtuel issu du mode`le anthropomorphe
XCAT.
Figure 5.2: Deux coupes transverses de l’image d’activite´ cumule´e au format 32 bits, pour le patient
XCAT/OctreoscanTM .
5.2.1.2 Simulation GATE au format d’entre´e 16-bits
Apre`s re´-e´chantillonnage, l’image d’activite´ cumule´e re´sultante, au format 16 bits (non
signe´s), a e´te´ utilise´e en entre´e de la simulation GATE. La carte 3D de dose absorbe´e obtenue
en sortie de la simulation GATE version 6.2 est pre´sente´e sur la figure 5.3. Ce calcul a e´te´
re´alise´ avec 13 simulations de 200 millions de particules, pour un nombre total de particules
simule´es de 2,6 milliards. Chaque simulation a e´te´ lance´e sur le cluster du laboratoire, et a
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dure´ environ 4h. Les images 3D de dose absorbe´e et d’incertitude associe´e ont e´te´ fusionne´es
entre elles et un facteur multiplicatif prenant en compte le nombre total de de´sinte´grations
de l’image d’activite´ cumule´e, i.e. ≥ 4,1E+12 de´sinte´grations, et le nombre de particules par
de´sinte´gration de l’indium-111 dans la de´finition de la source utilise´e pour la simulation, i.e.
≥ 19 particules, ainsi que le nombre total de particules simule´es, a e´te´ applique´ pour obtenir
des valeurs de dose absorbe´e en Gy.
Figure 5.3: Coupes transverses de la carte 3D de dose absorbe´e obtenue via GATE version 6.2 avec
une image d’activite´ cumule´e au format 16 bits, pour le patient XCAT/OctreoscanTM .
5.2.1.3 Simulation GATE au format d’entre´e 32-bits
La figure 5.4 pre´sente la carte 3D de dose absorbe´e obtenue via la simulation GATE
version 7.1, avec une image d’activite´ cumule´e au format 32 bits en entre´e de la simulation.
Ce calcul a e´te´ re´alise´ avec 13 simulations de 200 millions de particules, ce qui correspond
a` un nombre total de particules simule´es de 2,6 milliards. Chaque simulation a e´te´ lance´e
avec une graine di e´rente, sur l’un des 4 cœurs d’un Macbook Pro (Intel Core i7 - 2,3 GHz
– RAM 16 Go), et a dure´ environ 4h30.
5.2.1.4 Comparaison des re´sultats entre les deux formats d’entre´e
La di e´rence dd absolue obtenue entre les cartes 3D de dose absorbe´e obtenue a` partir
des images d’activite´ cumule´e 16 bits et 32 bits est repre´sente´e sur la figure 5.5. Elle est
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Figure 5.4: Coupes transverses de la carte 3D de dose absorbe´e obtenue via GATE version 7.1 avec
une image d’activite´ cumule´e au format 32 bits, pour le patient XCAT/OctreoscanTM .
e´tablie graˆce a` la soustraction (en valeur absolue) dans chacun des voxels de la valeur de
dose absorbe´e de l’image 16 bits a` celle de l’image 32 bits :
dd = |d32bits ≠ d16bits| (5.2.2)
L’incertitude absolue e associe´e est obtenue graˆce a` la propagation des erreurs, telle que :
e =
Ò
(d32bits r32bits)2 + (d16bits r16bits)2 (5.2.3)
Dans cette de´finition, les valeurs r32bits et r16bits sont les erreurs relatives directement
obtenues sur les cartes d’incertitudes associe´es aux cartes de dose absorbe´e en sortie de
GATE. La figure 5.5 repre´sente a` la fois la di e´rence absolue entre les cartes 3D de dose
absorbe´e obtenues avec des cartes d’activite´ cumule´e au format 16 bits et au format 32 bits,
et l’incertitude associe´e a` cette di e´rence absolue. Les deux images (repre´sente´es ici sur deux
coupes transverses) sont visuellement proches, on remarque que les di e´rences observe´es
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Figure 5.5: Coupes transverses des images de di e´rence absolue (a` gauche) et d’incertitude associe´e
(a` droite) e´tablies a` partir des cartes 3D de dose absorbe´e, pour le patient XCAT/OctreoscanTM ,
issues des images d’activite´ cumule´e 16 bits et 32 bits.
entre les deux cartes de dose absorbe´e sont fortement corre´le´es a` l’incertitude associe´e a` la
simulation, mais celle-ci ne constitue pas pour autant la seule source d’e´cart.
Des calculs de dose absorbe´e ont e´te´ re´alise´s sur ces deux cartes 3D de dose absorbe´e, sur
chacun des huit compartiments fonctionnels de´finis, puis compare´s entre eux. La di e´rence
relative obtenue est de -0,05% ± 0,16% sur l’ensemble des compartiments, pour des incer-
titudes relatives associe´es infe´rieures a` 1,32%. Ces re´sultats sont pre´sente´s dans la table
5.2.
Format d’entre´e Format d’entre´e Variation entre
32 bits 16 bits les deux formats
Dose Incertitude Dose Incertitude Di e´rence Incertitude
absorbe´e relative absorbe´e relative relative associe´e
(mGy) (%) (mGy) (%) (%) (%)
Foie 2,821 0,02% 2,820 0,02% 0,04% 0,03%
Rein 3,677 0,05% 3,675 0,05% 0,05% 0,07%
Rate 6,221 0,03% 6,215 0,03% 0,09% 0,04%
Vessie 55,936 0,03% 55,908 0,03% 0,05% 0,04%
Sang 2,064 0,02% 2,064 0,02% 0,00% 0,03%
FEV 2,094 0,02% 2,094 0,02% 0,00% 0,03%
Tumeur 1 1,601 0,49% 1,604 0,49% -0,22% 0,69%
Tumeur 2 18,616 0,93% 18,686 0,94% -0,38% 1,32%
Table 5.2: Valeurs de dose absorbe´e obtenues dans chaque compartiments dans les deux types de
simulation GATE (version 7.1 et version 6.2) et di e´rences relatives
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Les calculs re´alise´s en re´duisant l’image d’activite´ cumule´e au format 16 bits, et donc
en diminuant la pre´cision du calcul, ont malgre´ tout permis d’obtenir des valeurs de dose
absorbe´e tre`s proches de valeurs obtenues avec l’image d’activite´ cumule´e d’origine (32 bits).
Cette fac¸on de contourner le proble`me du format de cette image peut donc eˆtre conside´re´e
comme satisfaisante.
Que la dose absorbe´e de re´fe´rence ait e´te´ calcule´e avec la version 6.2 de GATE ou avec
la version 7.1, une carte 3D de dose absorbe´e a donc e´te´ ge´ne´re´e sans di culte´ a` partir de
la biodistribution de re´fe´rence (carte d’activite´ cumule´e 16 bits ou 32 bits), ce qui permet
une comparaison ulte´rieure de n’importe quelle valeur de dose absorbe´e moyenne´e a` l’organe,
calcule´e par les centres participants.
5.2.2 Calculs dosime´triques a` partir du mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence
de la CIPR et de la biodistribution de l’OctreoscanTM
Dans l’objectif de de´montrer la polyvalence du logiciel TestDose, support du projet Do-
siTest mais e´galement voue´ a` diverses autres utilisations (comparaison de protocoles do-
sime´triques, comparaison de me´thodes de reconstruction tomographiques etc.), plusieurs
mode`les ainsi que plusieurs pharmacocine´tiques y ont e´te´ imple´mente´s. La ge´ne´ration d’images
scintigraphiques a e´te´ re´alise´e avec la combinaison du mode`le XCAT et de l’OctreoscanTM ,
et le calcul dosime´trique correspondant a e´te´ e ectue´ pre´ce´demment. Mais d’autres combi-
naisons sont envisageables, comme par exemple celle du mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence
de la CIPR 110 (AF) et de la pharmacocine´tique de l’OctreoscanTM . A cet e et, une carte
3D de dose absorbe´e a e´te´ ge´ne´re´e pour cette association AF/OctreoscanTM .
5.2.2.1 Cre´ation de la carte d’activite´ cumule´e
Une biodistribution de re´fe´rence de l’OctreoscanTM (pour 115 MBq injecte´s) a e´te´ cre´e´e
selon un mode`le compartimental contenant les huit compartiments fonctionnels de´finis dans
le chapitre 2. Des valeurs d’activite´ cumule´e ont donc e´te´ e´tablies pour chaque comparti-
ment fonctionnel, et pre´sente´es dans la table 2.10, et ont de´ja` e´te´ utilise´es pour le calcul
dosime´trique re´alise´ a` partir du mode`le XCAT et de l’OctreoscanTM . A pre´sent, la concen-
tration d’activite´ cumule´e a e´te´ calcule´e dans chaque compartiment fonctionnel, toujours
pour l’OctreoscanTM , mais au sein du mode`le AF, dont la de´finition ge´ome´trique di e`re
fortement de celle de XCAT. Elle correspond au rapport de l’activite´ cumule´e pre´sente dans
un compartiment et du nombre de voxels le composant. Les re´sultats obtenus sont pre´sente´s
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dans la table 5.3.
Foie Reins Rate Sang
Activite´ cumule´e (Bq.s) 5,28E+11 4,27E+11 2,35E+11 4,71E+11
Nombre de voxels 87038 17176 8197 3814351
Concentration d’activite´ 6,07E+06 2,48E+07 2,86E+07 1,23E+05
cumule´e (Bq.s/vox)
Tumeur 1 Tumeur 2 FEV Vessie
Activite´ cumule´e (Bq.s) 2,38E+10 7,70E+09 7,53E+12 1,10E+12
Nombre de voxels 56 343 3706841 15133
Concentration d’activite´ 4,24E+08 2,25E+07 2,03E+06 7,30E+07
cumule´e (Bq.s/vox)
Table 5.3: Valeurs de concentration d’activite´ cumule´e dans chaque compartiment pour la biodis-
tribution de re´fe´rence de l’OctreoscanTM dans le patient virtuel issu du mode`le voxe´lise´ fe´minin de
re´fe´rence de la CIPR 110.
Il est a` noter que l’image d’activite´ cumule´e obtenue a` partir de ces valeurs de concen-
tration d’activite´ cumule´e par compartiment et a` l’issue du sche´ma de´taille´ sur la figure 5.1,
contient seulement 35 valeurs de voxel di e´rentes, sur un total de plus de 12 millions de
voxels, ce qui di e`re grandement des re´sultats obtenus avec le mode`le XCAT. Deux coupes
de cette image sont pre´sente´es sur la figure 5.6.
5.2.2.2 Simulation GATE au format d’entre´e 32-bits
La carte 3D de dose absorbe´e obtenue via la simulation GATE (version 7.1) est pre´sente´e
sur la figure 5.7. L’image d’activite´ cumule´e procure´e en entre´e de la simulation est l’image
au format 32 bits illustre´e sur la figure 5.6. Le calcul a e´te´ re´alise´ avec 20 simulations de
250 millions de particules, ce qui correspond a` un nombre total de particules simule´es de 5
milliards. Chaque simulation a e´te´ lance´e avec une graine di e´rente, sur l’un des 4 cœurs
d’un Macbook Pro (Intel Core i7 - 2,3 GHz – RAM 16 Go), et a dure´ 5 a` 10h (en fonction
du l’occupation des processeurs).
Les images 3D de dose absorbe´e et d’incertitude associe´e obtenues en sortie de chaque
simulation ont e´te´ fusionne´es entre elle et un facteur multiplicatif prenant en compte le
nombre total de de´sinte´grations de l’image d’activite´ cumule´e, i.e. ≥ 9,2e+12 de´sinte´grations,
et le nombre de particules par de´sinte´gration de l’indium-111 dans la de´finition de la source
utilise´e pour la simulation, i.e.≥ 19 particules, ainsi que le nombre total de particules simule´es
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Figure 5.6: Deux coupes transverses de l’image d’activite´ cumule´e de l’OctreoscanTM au sein du
mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110.
(5 milliards), a e´te´ applique´ pour obtenir des valeurs de dose absorbe´e en Gy.
5.2.2.3 Validation de la carte 3D de dose absorbe´e obtenue en sortie de GATE
Enfin, les re´sultats de dose absorbe´e contenus dans cette carte 3D ont e´te´ valide´s en
comparaison avec les re´sultats obtenus avec le logiciel OLINDA [Stabin et al. 2005], re´fe´rence
pour la dosime´trie a` l’organe dans le domaine de la me´decine nucle´aire, bien que base´ sur un
mode`le anthropomorphe mathe´matique.
Suivant la liste d’organes sources de´finis par OLINDA, correspondant aux recommanda-
tions de la CIPR 60, l’activite´ cumule´e a e´te´ quantifie´e dans 25 re´gions d’inte´reˆt sur l’image
d’activite´ cumule´e 32 bits. Il est a` noter ici que ces re´gions d’inte´reˆt sont celles segmente´es
sur le mode`le de la CIPR 110 et di e`rent donc ge´ome´triquement des re´gions sources de´finies
sur le mode`le du MIRD dans OLINDA.
En ce qui concerne la moelle osseuse rouge, un travail particulier a e´te´ re´alise´, de´taille´
dans la table 5.5 : l’activite´ cumule´e a e´te´ quantifie´e dans les 13 re´gions d’inte´reˆt de´finies par
la CIPR 110 comme contenant de la moelle osseuse rouge (parties me´dullaires des os). La
masse de moelle osseuse rouge et la masse totale e´tant connues dans chacun de ces tissus,
une mise a` l’e´chelle de l’activite´ cumule´e a pu eˆtre re´alise´e en suivant une mise a` l’e´chelle de
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Re´gion Nombre de Activite´ Temps de
source voxels cumule´e (Bq.s) re´sidence (h)
Surre´nales 828 1,38E+09 0,0033
Cerveau 81192 1,59E+11 0,3842
Sein 33568 6,28E+10 0,1517
Ve´sicule biliaire 2913 4,86E+09 0,0117
(contenu)
Colon descendant 8197 1,67E+10 0,0402
et sigmo¨ıde (contenu)
Intestin greˆle (contenu) 17656 3,59E+10 0,0867
Estomac (contenu) 14503 2,95E+10 0,0712
Colon ascendant 11981 2,43E+10 0,0588
et transverse (contenu)
Cœur (contenu) 22891 2,82E+09 0,0068
Cœur (paroi) 15614 3,10E+10 0,0748
Reins 17176 3,00E+11 0,7250
Foie 87437 3,99E+11 0,9629
Poumons 150899 1,88E+11 0,4530
Muscle 1092966 2,17E+12 5,2380
Ovaires 694 1,31E+09 0,0032
Pancre´as 7495 1,23E+10 0,0297
Moelle osseuse 139681 6,10E+10 0,1473
rouge
Os cortical 109297 2,20E+11 0,5310
Os trabe´culaire 212954 3,23E+11 0,7801
Rate 8197 1,31E+11 0,3172
Thymus 1273 2,12E+09 0,0051
Thyro¨ıde 1072 1,88E+09 0,0045
Vessie (contenu) 12611 9,21E+11 2,2241
Ute´rus 5094 2,17E+12 5,2518
Reste du corps 1831537 1,80E+12 4,3358
Table 5.4: Temps de re´sidence quantifie´s sur l’image d’activite´ cumule´e dans les re´gions sources
de´finies par OLINDA, pour le patient virtuel CIPR110/OctreoscanTM
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Figure 5.7: Coupes transverses de la carte 3D de dose absorbe´e ge´ne´re´e via GATE version 7.1 pour le
mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110, a` partir de la biodistribution de l’OctreoscanTM
la masse de chaque tissu concerne´. Un total de 6,10E+10 Bq.s a e´te´ obtenu en sommant les
activite´s cumule´es dans chacun des 13 tissus.
Une fois l’activite´ cumule´e quantifie´e dans chacun des organes sources, les re´sultats ont e´te´
convertis en temps de re´sidence (table 5.4) puis utilise´s comme valeurs d’entre´e d’OLINDA,
pour obtenir des valeurs de dose absorbe´e en sortie (en mSv/MBq, converties ensuite en Gy
puisque l’activite´ injecte´e est connue). Une mise a` l’e´chelle des masses a e´te´ re´alise´e avec le
module de´die´ d’OLINDA sur les valeurs de dose absorbe´es, suivant les masses des organes
de´finies dans la CIPR 110.
La dose absorbe´e a ensuite e´te´ quantifie´e dans les 24 re´gions cibles de´finies dans OLINDA
(et recommande´es par la CIPR 60), sur la carte de dose absorbe´e obtenue pre´ce´demment via
GATE version 7.1.
La` encore, les re´sultats de dose absorbe´e pour la moelle osseuse rouge mais e´galement
pour les cellules oste´oge´niques ont duˆ eˆtre estime´es a` partir de valeurs obtenues sur des
re´gions cibles plus larges.
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Masses (g) Activite´ cumule´e (Bq.s)
Label tissu Nombre de Moelle osseuse Total % Total Moelle osseuse
CIPR 110 voxels rouge rouge
14 6193 20,7 111,9 18,50% 1,01E+10 1,87E+09
25 2227 7,2 40,45 17,80% 3,65E+09 6,50E+08
27 21964 68,4 417,09 16,40% 3,65E+10 5,98E+09
29 14105 60,3 225,05 26,79% 2,10E+10 5,64E+09
40 1912 7,2 34,67 20,77% 3,03E+09 6,29E+08
42 26316 157,5 445,07 35,39% 3,48E+10 1,23E+10
44 15563 144,9 258,96 55,95% 1,46E+10 8,19E+09
46 5632 25,2 96,87 26,01% 8,42E+09 2,19E+09
48 4206 35,1 72,81 48,21% 4,54E+09 2,19E+09
50 15283 144,9 252,56 57,37% 1,40E+10 8,01E+09
52 14636 110,7 261,28 42,37% 1,73E+10 7,34E+09
54 8754 89,1 140,44 63,44% 7,04E+09 4,47E+09
56 2890 27,9 47,41 58,85% 2,56E+09 1,51E+09
Total 139681 899,1 2404,56 37,39% 1,78E+11 6,10E+10
Table 5.5: Estimation de l’activite´ cumule´e dans la moelle osseuse rouge.
Concernant la moelle osseuse rouge, la dose absorbe´e a d’abord e´te´ calcule´e se´pare´ment
pour chacun des tissus osseux contenant de la moelle osseuse rouge, comme de´taille´ dans la
table 5.6. Une mise a` l’e´chelle des masses (rapport de la masse de la moelle osseuse rouge sur
la masse totale de ces tissus : 37,39%) a ensuite e´te´ applique´e pour obtenir la dose absorbe´e
moyenne a` la moelle osseuse a` partir de la dose absorbe´e moyenne sur les treize tissus osseux
concerne´s (3,46 mGy). La dose moyenne a` la moelle osseuse rouge a ainsi e´te´ e´value´e a` 9,26
mGy.
La dose absorbe´e a e´galement e´te´ calcule´e dans les 19 re´gions d’inte´reˆt de´finies par
la CIPR 110 comme contenant des cellules oste´oge´niques (parties corticales des os), puis
moyenne´e sur l’ensemble de ces tissus (table 5.7). Aucune information n’a permis de faire
une mise a` l’e´chelle des masses entre les cellules oste´oge´niques et l’ensemble de la partie
corticale osseuse.
La table 5.8 recense les valeurs des doses absorbe´es obtenues avec GATE et OLINDA
ainsi que les ratios GATE/OLINDA correspondants, pour les 24 re´gions cibles de´finies dans
OLINDA.
Le ratio GATE/OLINDA obtenu s’e´le`ve en moyenne a` 1,55 ± 2,31 ‡, avec des valeurs de
ratio bien plus e´leve´es dans deux re´gions cibles : l’ute´rus (10,98) et les cellules oste´oge´niques
(6,33), qui s’expliquent par une di e´rence tre`s marque´e dans la de´finition de la ge´ome´trie
entre le mode`le mathe´matique ORNL fe´minin [Stabin et al. 1995] imple´mente´ dans OLINDA
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Label Masse moelle Masse Dose
CIPR 110 rouge osseuse (g) totale (g) absorbe´e (mGy)
14 20,70 111,90 2,47
25 7,20 40,45 2,59
27 68,40 417,09 2,29
29 60,30 225,05 4,53
40 7,20 34,67 2,20
42 157,50 445,07 6,00
44 144,90 258,96 3,82
46 25,20 96,87 2,68
48 35,10 72,81 2,50
50 144,90 252,56 3,54
52 110,70 261,28 5,09
54 89,10 140,44 4,40
56 27,90 47,41 2,92
Moyenne 899,10 2404,56 3,46
Moelle osseuse 9,26
rouge
Table 5.6: Estimation de la dose absorbe´e dans la moelle osseuse rouge.
Label Dose






















Table 5.7: Estimation de la dose absorbe´e aux cellules oste´oge´niques.
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Organes cibles Masse (g) OLINDA GATE 7.1 Ratio GATE/OLINDA
Surre´nales 13 5,44E-03 4,56E-03 0,84
Cerveau 1300 2,85E-03 2,55E-03 0,89
Sein 500 2,47E-03 2,56E-03 1,04
Ve´sicule biliaire 8 5,89E-03 3,92E-03 0,67
(paroi)
Colon descendant et 160 9,28E-03 6,17E-03 0,66
sigmo¨ıde + rectum (parois)
+ rectum (parois)
Intestin greˆle 880 8,37E-03 6,26E-03 0,75
Estomac (paroi) 140 4,51E-03 4,74E-03 1,05
Colon ascendant et 200 7,72E-03 4,32E-03 0,56
transverse (parois)
Cœur (paroi) 250 3,77E-03 3,61E-03 0,96
Reins 275 1,53E-02 1,43E-02 0,93
Foie 1400 6,99E-03 6,50E-03 0,93
Poumons 950 4,14E-03 4,19E-03 1,01
Muscle 17500 4,49E-03 3,55E-03 0,79
Ovaires 11 1,86E-02 6,04E-03 0,32
Pancre´as 120 4,66E-03 5,11E-03 1,10
Moelle osseuse rouge 899,1 6,04E-03 9,26E-03 1,53
Cellules oste´oge´niques 3100 6,36E-04 4,03E-03 6,33
Peau 2721,5 1,46E-03 2,28E-03 1,56
Rate 130 1,47E-02 1,25E-02 0,85
Thymus 20 3,14E-03 2,53E-03 0,81
Thyro¨ıde 17 2,66E-03 2,36E-03 0,89
Vessie (paroi) 40 5,31E-02 4,12E-02 0,78
Ute´rus 80 2,83E-01 3,11E+00 10,98
Table 5.8: Re´sultats de dose absorbe´e via OLINDA et GATE version 7.1 dans 24 re´gions cibles, et
ratio GATE/OLINDA.
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et le mode`le voxe´lise´ fe´minin de la CIPR 110. Sans prendre en compte ces deux re´gions cibles,
le ratio GATE/OLINDAmoyen s’abaisserait a` 0,90± 0,27 ‡. Ces re´sultats sont en ade´quation
avec les re´sultats attendus, puisque les ge´ome´tries, la me´thode de calcul du de´poˆt d’e´nergie
mais e´galement la de´finition des e´missions de la source (donne´es RADAR [Stabin et da Luz
2002] dans OLINDA) di e`rent. Marcatili et al. [Marcatili et al. 2015] ont d’ailleurs obtenu
un ratio de 1,38 ± 0,34 ‡ entre les valeurs de dose absorbe´e de GATE et celles d’OLINDA
pour les meˆmes raisons, lors de leur comparaison de di e´rentes approches dosime´triques.
5.2.3 Calculs dosime´triques a` partir du mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence
de la CIPR et de la biodistribution du 177Lu-octreotate
5.2.3.1 Cre´ation de la carte d’activite´ cumule´e
Une biodistribution de re´fe´rence du 177Lu-octreotate a e´te´ cre´e´e, pour une activite´ injecte´e
de 5,5 GBq, selon un mode`le compartimental contenant les huit compartiments fonctionnels
de´finis dans le chapitre 2. Des valeurs d’activite´ cumule´e ont donc e´te´ e´tablies pour chaque
compartiment fonctionnel, et pre´sente´es dans la table 2.16. A pre´sent, la concentration d’ac-
tivite´ cumule´e du 177Lu-octreotate a e´te´ calcule´e dans chaque compartiment fonctionnel au
sein du mode`le AF. Elle correspond au rapport de l’activite´ cumule´e pre´sente dans un com-
partiment et du nombre de voxels le composant. Les re´sultats obtenus sont pre´sente´s dans
la table 5.9.
Foie Reins Rate Sang
Activite´ cumule´e (Bq.s) 7,34E+13 9,26E+13 7,69E+13 2,33E+14
Nombre de voxels 87000 17200 8200 3810000
Concentration d’activite´ 8,44E+08 5,38E+09 9,38E+09 6,11E+07
cumule´e (Bq.s/vox)
Tumeur 1 Tumeur 2 FEV Vessie
Activite´ cumule´e (Bq.s) 3,41E+12 1,25E+12 4,07E+14 7,96E+13
Nombre de voxels 56 343 3710000 15100
Concentration d’activite´ 6,09E+10 3,65E+09 1,10E+08 5,27E+09
cumule´e (Bq.s/vox)
Table 5.9: Valeurs de concentration d’activite´ cumule´e dans chaque compartiment pour la biodis-
tribution de re´fe´rence du 177Lu-octreotate dans le patient virtuel issu du mode`le voxe´lise´ fe´minin de
re´fe´rence de la CIPR 110.
Comme pre´ce´demment, l’image d’activite´ cumule´e, obtenue a` partir des valeurs de concen-
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tration d’activite´ cumule´e par compartiment de la table 5.9 et a` l’issue du sche´ma de´taille´ sur
la figure 5.1, contient seulement 35 valeurs distinctes de voxels. Deux coupes transverses de
cette image, mettant en e´vidence les deux tumeurs he´patiques, sont pre´sente´es sur la figure
5.8.
Figure 5.8: Deux coupes transverses de l’image d’activite´ cumule´e du 177Lu-octreotate au sein du
mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110.
L’activite´ cumule´e a par ailleurs e´te´ calcule´e sur cette image dans di e´rentes re´gions
d’inte´reˆt correspondant aux principales re´gions sources. Il s’agit cette fois des re´gions ana-
tomiques et non pas des compartiments fonctionnels correspondants. Ce calcul de l’activite´
cumule´e a e´te´ re´alise´ en appliquant des masques, qui sont des images binaires cre´e´es a` partir
de l’image 3D du mode`le AF, pre´sente´e dans le chapitre 4, en ne se´lectionnant que les voxels
correspondant a` un organe ou tissu donne´, facilement identifie´s graˆce a` la segmentation de
141 tissus di e´rents dans la CIPR 110. Les re´sultats sont pre´sente´s dans la table 5.10.
L’inte´reˆt de de´terminer les valeurs d’activite´ cumule´e dans diverses re´gions d’inte´reˆt est de
pouvoir ulte´rieurement les comparer a` celles obtenues lors des e´tudes dosime´triques re´alise´es
dans chaque centre participant au projet DosiTest. En e et, les divergences qui peuvent ap-
paraˆıtre entre les re´sultats dosime´triques des centres – entre les centres, mais e´galement en
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Reste du corps 6,45E+14
Table 5.10: Valeurs d’activite´ cumule´e dans 7 re´gions d’inte´reˆt, directement obtenues de la biodis-
tribution pour un traitement au 177Lu-octreotate sur le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la
CIPR 110, avec deux tumeurs sphe´riques dans le foie.
comparaison avec cette dosime´trie de re´fe´rence – doivent eˆtre analyse´es ; une comparaison
uniquement base´e sur les valeurs finales de dose absorbe´e a` l’organe n’est pas su sante pour
identifier les e´tapes de la chaˆıne dosime´trique induisant des variations. Il est donc inte´ressant
de pouvoir remonter le long de la chaˆıne dosime´trique, a` l’e´tape de de´termination de l’activite´
cumule´e, mais e´galement a` la quantification de l’activite´ aux di e´rents temps post-injection.
Les valeurs d’activite´ pre´sente dans les di e´rents organes sources ont e´te´ e´tablies en re-
constituant des images d’activite´ π ide´ales ∫, directement a` partir de la biodistribution, et
en calculant l’activite´ moyenne dans chaque re´gion d’inte´reˆt conside´re´e. Les re´sultats sont
pre´sente´s dans la table 5.11.
Activite´ (Bq)
Re´gion d’inte´reˆt Image 1 Image 2 Image 3 Image 4 Image 5 Image 6
(1h) (5h) (20h) (44h) (66h) (162h)
Foie 1,04E+09 4,00E+08 2,27E+08 1,82E+08 1,50E+08 6,38E+07
Rate 8,99E+08 4,95E+08 2,68E+08 2,15E+08 1,78E+08 7,70E+07
Reins 7,29E+08 4,59E+08 2,92E+08 2,27E+08 1,81E+08 6,75E+07
Vessie (contenu) 9,81E+08 1,48E+09 1,75E+08 0 0 0
Tumeur 1 8,79E+07 4,45E+07 2,10E+07 1,67E+07 1,38E+07 5,96E+06
Tumeur 2 2,95E+08 1,48E+08 6,89E+07 5,49E+07 4,54E+07 1,96E+07
Reste du corps 1,11E+09 1,26E+09 9,35E+08 7,67E+08 6,73E+08 2,58E+08
Table 5.11: Valeurs d’activite´ a` 6 temps post-injection, dans 7 re´gions d’inte´reˆt, directement obte-
nues de la biodistribution pour un traitement au 177Lu-octreotate sur le mode`le voxe´lise´ fe´minin de
re´fe´rence de la CIPR 110, avec deux tumeurs sphe´riques dans le foie.
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5.2.3.2 Simulation GATE au format d’entre´e 32-bits
La carte 3D de dose absorbe´e obtenue via la simulation GATE (version 7.1) est pre´sente´e
sur la figure 5.9. L’image d’activite´ cumule´e procure´e en entre´e de la simulation est l’image
au format 32 bits illustre´e sur la figure 5.8. Le calcul a e´te´ re´alise´ avec 15 simulations de
100 millions de particules, ce qui correspond a` un nombre total de particules simule´es de 1,5
milliards. Chaque simulation a e´te´ lance´e avec une graine di e´rente, sur l’un des 4 cœurs
d’un Macbook Pro (Intel Core i7 - 2,3 GHz – RAM 16 Go), et a dure´ entre 6 et 7h (en
fonction du l’occupation des processeurs).
Les images 3D de dose absorbe´e et d’incertitude associe´e obtenues en sortie de chaque
simulation ont e´te´ fusionne´es entre elle et un facteur multiplicatif prenant en compte le
nombre total de de´sinte´grations de l’image d’activite´ cumule´e, i.e. ≥ 6.5e+14 de´sinte´grations,
et le nombre de particules par de´sinte´gration du lute´tium-177 dans la de´finition de la source
utilise´e pour la simulation, i.e. ≥ 3,8 particules, ainsi que le nombre total de particules
simule´es (1,5 milliards), a e´te´ applique´ pour obtenir des valeurs de dose absorbe´e en Gy.
Figure 5.9: Coupes transverses de la carte 3D de dose absorbe´e de re´fe´rence obtenue pour un
traitement au 177Lu-octreotate sur le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR, avec deux
tumeurs sphe´riques dans le foie
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Les valeurs de dose absorbe´e dans les di e´rents organes cibles ont e´te´ calcule´es dans
chaque re´gion d’inte´reˆt conside´re´e. Les re´sultats sont pre´sente´s dans la table 5.12.




Vessie (paroi) 7,45 0,04%
Tumeur 1 60,23 0,09%
Tumeur 2 3,78 0,15%
Table 5.12: Valeurs de dose absorbe´e obtenues dans 6 re´gions d’inte´reˆt pour un traitement au 177Lu-
octreotate sur le mode`le voxe´lise´ fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110, avec deux tumeurs sphe´riques
dans le foie.
5.3 Discussion et Conclusion
A l’issue de ce travail, des dosime´tries de re´fe´rence ont e´te´ e´tablies, graˆce a` la ge´ne´ration
via la simulation de cartes 3D de dose absorbe´e et d’incertitude associe´e avec le code GATE.
Les re´sultats dosime´triques qui seront rapporte´s par les di e´rents centres cliniques pourront
donc eˆtre compare´s non seulement entre eux mais aussi avec ces dosime´tries de re´fe´rence,
pour n’importe quelle re´gion d’inte´reˆt du fait du calcul de la dose absorbe´e re´alise´ ici a`
l’e´chelle du voxel.
Au dela` de l’utilisation de ces re´sultats dans le cadre du projet DosiTest, c’est e´galement
une une me´thodologie de calcul de dose absorbe´e via GATE qui a e´te´ e´tablie pour les futures
e´tudes dosime´triques qui seront re´alise´es a` partir d’images voxe´lise´es d’activite´ cumule´e,
c’est-a`-dire sans passer par le calcul des facteurs S mais en appliquant directement le calcul
du de´poˆt d’e´nergie aux particules e´mises par les di e´rents voxels sources.
Une di culte´ lie´e au code GATE a e´te´ mise en e´vidence lors de ce travail, celle de
l’application du calcul de la dose absorbe´e, par l’interme´diaire de ge´ome´tries voxe´lise´es, a` des
traitements de radiothe´rapie interne. En e et, les images sources voxe´lise´es, qui indiquent
la distribution ge´ome´trique de la source, c’est-a`-dire la re´partition de l’activite´ cumule´e,
contiennent des valeurs tre`s e´leve´es en raison de la quantite´ d’activite´ injecte´e. Ces valeurs
de´passent largement la valeur maximale tole´re´e par le seul format jusqu’ici compatible avec
GATE pour les images voxe´lise´es d’entre´e de la simulation : le format 16 bits non signe´s. Une
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modification par les de´veloppeurs de GATE des π readers ∫ des formats d’images compatibles
avec la simulation a permis de s’a ranchir de cette di culte´ pour les calculs dosime´triques
a` venir : de´sormais les formats 8 bits, 16 bits et 32 bits, signe´s et non signe´s, ainsi que les
formats 32 bits et 64 bits re´els, peuvent eˆtre utilise´s, que ce soit en Interfile (i /raw), en
Analyze (hdr/raw) ou en MetaImages (mhd/raw).
D’autre part, les temps de calcul peuvent eˆtre conside´re´s comme compatibles avec une
utilisation clinique : avec un mode`le voxe´lise´ finement re´solu comme celui de le mode`le
fe´minin de re´fe´rence de la CIPR 110, les temps de calcul n’ont pas exce´de´ 70h de simulation
(cumule´e, sans paralle´lisation) par milliard de particules simule´es. On peut donc raisonna-
blement penser qu’une optimisation des architectures de calcul devrait permettre de donner
des re´sultats au clinicien dans un de´lai compatible avec le de´roulement d’une application
the´rapeutique.
Le code Monte-Carlo GATE a donc permis de ge´ne´rer des cartes 3D de dose absorbe´e
de fac¸on simple et relativement rapide, pour di e´rents radiopharmaceutiques injecte´s dans
plusieurs mode`les anthropomorphes, utilisant des donne´es d’activite´ cumule´e issues de phar-
macocine´tiques de re´fe´rence de´finies selon des mode`les compartimentaux.
Son utilisation s’est ave´re´e tre`s adapte´e au projet DosiTest, c’est pourquoi ce travail a
donne´ lieu tre`s re´cemment a` l’inte´gration dans le logiciel TestDose d’un module dosime´trique
base´ sur GATE, utilisant directement les images de contribution des di e´rents compartiments
et les donne´es de pharmacocine´tique pour cre´er les images d’activite´ cumule´e et ge´ne´rer des
macros GATE preˆtes a` l’emploi pour le calcul dosime´trique, tout comme c’e´tait de´ja` le cas
pour le module d’imagerie.
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L’e´tat de l’art pre´sente´ dans le Chapitre 1 a mis en e´vidence l’importance de la pre´cision
du calcul dosime´trique en vue de l’optimisation des traitements de RIV. Les di e´rentes e´tapes
de la chaˆıne de calcul dosime´trique ont e´te´ pre´sente´es, ainsi que les nombreuses sources po-
tentielles de variation associe´es au calcul de la dose absorbe´e. Par ailleurs, dans la mesure ou`
ces sources peuvent di cilement eˆtre quantifie´es, il est illusoire d’essayer de de´finir un pro-
tocole dosime´trique de re´fe´rence. Afin de comparer les approches dosime´triques de di e´rents
centres cliniques, d’e´valuer les e´tapes critiques et a` terme e´tablir un protocole dosime´trique
standard, les travaux re´alise´s durant cette the`se ont eu pour objectif de mettre a` disposi-
tion de centres cliniques des jeux de donne´es scintigraphiques virtuelles pour lesquelles une
dosime´trie de re´fe´rence a e´te´ re´alise´e.
La proble´matique de la cre´ation d’une pharmacocine´tique de re´fe´rence (Chapitre 2), a e´te´
de proposer aux centres participants des images scintigraphiques su samment re´alistes pour
eˆtre utilise´es dans un contexte de dosime´trie clinique. Une mode´lisation compartimentale
adapte´e aux analogues de la somatostatine a e´te´ re´alise´e avec six compartiments fonction-
nels, plus deux tumeurs he´patiques. Cette se´paration en di e´rents compartiments a e´te´ un
facteur de´terminant pour le re´alisme de la biodistribution de l’activite´, celle-ci e´tant ainsi
distribue´e de fac¸on he´te´roge`ne au sein d’un meˆme organe. Cette mode´lisation compartimen-
tale a e´galement eu pour avantage de de´finir l’activite´ dans n’importe quel voxel du mode`le
anthropomorphe, et a` n’importe quel temps post-injection, ce qui s’ave`re essentiel si l’on
souhaite ge´ne´rer les images scintigraphiques selon di e´rents protocoles dosime´triques.
La di culte´ majeure rencontre´e durant ce travail a e´te´ de re´colter les donne´es de biodis-
tribution de chaque radiopharmaceutique pour cre´er le mode`le compartimental, que ce soit
dans la litte´rature ou aupre`s d’autres e´quipes de recherche, les donne´es de biodistribution
n’e´tant ge´ne´ralement que peu mises a` disposition de la communaute´. Acque´rir directement
ces informations en e ectuant un travail de quantification de l’activite´, sur di e´rents jeux
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d’images scintigraphiques re´elles et comptages divers, est certainement le moyen le plus suˆr
de re´aliser un mode`le compartimental abouti. La pharmacocine´tique a cependant e´te´ re´alise´e
ici a` partir de donne´es obtenues de la litte´rature pour l’OctreoscanTM et procure´es par une
e´quipe hollandaise pour le 177Lu-octreotate. Des ajustements de type mono ou bi-exponentiel
ont permis de cre´er des courbes activite´-temps pour chaque compartiment fonctionnel et de
de´river l’activite´ cumule´e totale pour les futurs calculs dosime´triques. Les vidanges de la
vessie du patient virtuel ont e´te´ re´alise´es a` di e´rents temps post-injection, en relation avec
l’e´chantillonnage temporel des sessions d’imagerie (le patient e´tant suppose´ vider sa vessie
avant chaque acquisition scintigraphique). Lorsqu’il s’agit d’envoyer des jeux de donne´es is-
sus de la meˆme pharmacocine´tique de de´part a` di e´rents centres, comme c’est le cas dans le
projet DosiTest, cela signifie adapter la courbe activite´-temps de la vessie pour chacun des
protocoles dosime´triques. Cette adaptation de la courbe activite´-temps a e´te´ re´alise´e pour 4
centres distincts, et les re´sultats ont e´te´ mis a` disposition dans les livrables du projet Me-
troMRT : elle est donc re´alisable ; cependant de´corre´ler la pharmacocine´tique (Chapitre 2)
des protocoles dosime´triques (Chapitre 3), en e´tablissant des temps de vidange de la vessie
inde´pendants de ces protocoles, devrait ame´liorer la de´finition des taˆches du projet.
Le Chapitre 3 a e´te´ de´die´ a` la ge´ne´ration des images scintigraphiques a` partir du patient
virtuel cre´e´ dans le cadre du projet DosiTest. Dans la seconde phase de celui-ci, le mode`le
voxe´lise´ fe´minin de la CIPR 110 a choisi comme mode`le anthropomorphe pour la cre´ation
du patient virtuel. Afin de conserver une cohe´rence avec la pharmacocine´tique de re´fe´rence
de´finie au Chapitre 2, une de´finition compartimentale de ce mode`le voxe´lise´ e´tait ne´cessaire.
Les donne´es fournies par la CIPR 110 sur le contenu de chaque voxel ont permis de se´parer
ce mode`le en 6 compartiments fonctionnels, auxquels ont e´te´ ajoute´e deux tumeurs de´finies
mathe´matiquement puis voxe´lise´es, via l’outil VTK. La cre´ation du patient virtuel avec ce
mode`le a donc e´te´ mene´e a` bien. Cependant, la biodistribution du sang dans le mode`le se
traduisant uniquement sous la forme de pourcentages de contribution du sang a` l’inte´rieur de
chaque voxel, et ces pourcentages e´tant eux-meˆmes relie´s a` l’un des 53 mate´riaux de´finis dans
la publication 110 de la CIPR, cette biodistribution s’est ave´re´e eˆtre somme toute simpliste,
en comparaison notamment du mode`le XCAT, pour lequel l’introduction des compartiments
fonctionnels, a ge´ne´re´ in fine une biodistribution bien plus complexe. Pour cette raison en
particulier, le mode`le issu de la CIPR 110, bien qu’il soit de grand inte´reˆt pour des applica-
tions dosime´triques, n’est certainement pas le plus adapte´ a` la ge´ne´ration d’images. Un retour
vers le mode`le XCAT serait tre`s certainement pre´fe´rable, c’est d’ailleurs vers ce mode`le que
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s’est tourne´ Brolin [Brolin et al. 2013], [Brolin2015] pour sa ge´ne´ration d’images scintigra-
phiques a` partir de mode`les anthropomorphes et d’une mode´lisation compartimentale de la
biodistribution du radiopharmaceutique, e ectue´e avec le code Monte-Carlo SIMIND.
Par ailleurs, les valeurs d’activite´ cumule´e par compartiment et par session d’imagerie
(selon le mode planaire ou tomographique), ont e´te´ calcule´es a` partir de la pharmacocine´tique
de re´fe´rence, dans l’objectif de se´lectionner le nombre d’e´missions ne´cessaires permettant de
reconstituer une image a` un temps post-injection donne´. Les macros GATE ont e´te´ ge´ne´re´es
graˆce a` l’imple´mentation des protocoles dosime´triques dans le logiciel TestDose, et les images
de patient virtuel ne´cessaire a` la simulation ont e´galement e´te´ fournies en entre´e de GATE.
En ce qui concerne le traitement a` l’OctreoscanTM (sur le patient virtuel inspire´ de XCAT),
les images scintigraphiques ont e´te´ ge´ne´re´es en vue ante´rieure et poste´rieure pour le mode
planaire et en 60 projections pour le mode tomographique, selon l’e´chantillonnage temporel
(et le reste du protocole dosime´trique) requis par l’IEO de Milan. Leur re´alisme s’est ave´re´
correct, qualitativement comme quantitativement. En revanche, les images correspondant au
traitement au 177Lu-octreotate n’ont pas pu eˆtre ge´ne´re´es avec su samment de statistique.
Bien que cet e´chec soit en partie a` imputer aux capacite´s de calcul re´duites du laboratoire
depuis quelques mois, la di culte´ a` ge´ne´rer des images – pour une activite´ injecte´e presque
50 fois plus e´leve´e que celle de l’OctreoscanTM et un mode`le anthropomorphe plus finement
e´chantillonne´ – aurait duˆ eˆtre anticipe´e, au vu des temps de calcul de´ja` non-ne´gligeables lors
de la ge´ne´ration des images a` l’OctreoscanTM . La re´ussite de l’e´quipe de Lund a` ge´ne´rer
des images pour le meˆme radiopharmaceutique, avec le code SIMIND, prouve que ceci est
possible. En revanche, la me´thode de ge´ne´ration des images avec ce format hitlist et la
ge´ne´ration d’une seule simulation su sant pour obtenir le nombre de coups ne´cessaires pour
les di e´rentes sessions d’imagerie, est certainement a` a ner. Des compromis sur la pre´cision
de la simulation dans des compartiments di us comme le fluide extravasculaire (pour lequel
la simulation peine a` converger) pourraient e´galement eˆtre e´tablis.
Dans le Chapitre 4, le code Monte-Carlo GATE a e´te´ valide´ pour une utilisation en do-
sime´trie interne, par comparaison avec le code MCNPX, sur la ge´ome´trie du mode`le voxe´lise´
de la CIPR 110. Une tre`s bonne concordance entre MCNPX et GATE a e´te´ observe´e, et des
calculs dosime´triques de re´fe´rence ont ainsi pu eˆtre re´alise´s dans le Chapitre 5. Des cartes 3D
de dose absorbe´e (et d’incertitude associe´e) ont ainsi e´te´ ge´ne´re´es avec le code GATE, tout
d’abord en utilisant en entre´e de la simulation une image d’activite´ cumule´e au format 16 bits
non signe´, unique format tole´re´ pour ces images jusqu’a` la version 7.0 de GATE. Pour une
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application de dosime´trie interne, avec par conse´quent une activite´ injecte´e e´leve´e, et donc
des valeurs d’activite´ cumule´e dans les voxels de´passant le format 16 bits, c’est un format 32
bits (au minimum) qui est pre´conise´. La solution consistant a` re´duire une image d’activite´
cumule´e de format 32 bits au format 16 bits a cependant e´te´ une alternative convaincante,
au vu des re´sultats de la comparaison avec la simulation directement re´alise´e au format 32
bits, possible a` partir de la version 7.1 suite a` notre discussion avec les de´veloppeurs de
GATE. L’inte´reˆt de l’utilisation d’un code tel que GATE, permettant l’obtention de valeurs
d’activite´ a` l’e´chelle du voxel, a e´galement e´te´ prouve´e lors de la validation de calculs do-
sime´triques re´alise´s pour l’association de l’OctreoscanTM et du mode`le de la CIPR 110, en
comparaison avec OLINDA. En e et, la liste des organes sources et cibles de´finis dans la
CIPR 60, et donc dans OLINDA, a pu eˆtre respecte´e. L’activite´ cumule´e a e´te´ obtenue dans
l’ensemble des voxels correspondant a` chaque re´gion source d’OLINDA, sur la carte 3D d’ac-
tivite´ cumule´e, et la dose absorbe´e a e´te´ de´termine´e dans l’ensemble des voxels correspondant
a` chaque re´gion cible d’OLINDA, sur la carte 3D de dose absorbe´e, permettant ainsi l’analyse
des re´sultats dosime´triques obtenus.
Le code GATE est donc une option re´aliste pour la re´alisation de calculs dosime´triques en
dosime´trie interne, selon di e´rentes configurations, que ce soit le calcul des facteurs S ou le
calcul π direct ∫ de la dose absorbe´e, ou qu’il s’agisse d’une application diagnostique (calcul
de valeurs de re´fe´rences suivant les recommandations de la CIPR 103) ou the´rapeutique
(calcul personnalise´ de la dose absorbe´e). En e et, des images spe´cifiques au patient peuvent
eˆtre utilise´es avec GATE, que ce soit l’image 3D d’activite´ cumule´e de´termine´e a` partir
des images scintigraphiques du patient acquises a` di e´rents temps post-injection, ou l’image
TDM du patient apportant les informations anatomiques ne´cessaires a` la simulation, dont
la densite´ des mate´riaux traverse´s par les particules, a` l’e´chelle du voxel. En sortie de la
simulation, la carte 3D de dose absorbe´e peut ainsi repre´senter la dose absorbe´e de fac¸on
totalement spe´cifique au patient.
L’utilisation du code GATE s’est ave´re´e tre`s adapte´e au projet DosiTest pour ses applica-
tions dosime´triques, c’est pourquoi un module dosime´trique base´ sur GATE a tre`s re´cemment
e´te´ inte´gre´e dans le logiciel TestDose, permettant la ge´ne´ration de macros preˆtes a` l’emploi
a` part d’une de´finition compartimentale d’un mode`le anthropomorphe, et de la pharmaco-
cine´tique de re´fe´rence associe´e.
En conclusion, de ce travail, nous avons, dans le cadre du projet DosiTest, inte´gre´ l’uti-
lisation de GATE dans di e´rentes e´tapes de la mode´lisation clinique d’une approche do-
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sime´trique (projet DosiTest).
L’utilisation de GATE se conc¸oit dans un contexte ou` la mode´lisation Monte-Carlo est
utilise´e a` la fois pour la ge´ne´ration d’images scintigraphiques et pour le calcul des doses
absorbe´es de´livre´es par le radiopharmaceutique. Nous avons de´fini et imple´mente´ les e´tapes
permettant la ge´ne´ration de mode`les anthropomorphes adapte´s au projet DosiTest, base´ a` la
fois sur une description re´aliste de l’anatomie (XCAT, CIPR 110) et sur la ge´ne´ration d’une
pharmacocine´tique de re´fe´rence associe´e a` un radiopharmaceutique donne´ (111In-Octreotide,
177Lu-Octreotate). Nous avons ge´ne´re´ les images scintigraphiques ne´cessaires aux centres
cliniques pour la re´alisation d’une dosime´trie clinique (planaires corps entier et tomoscinti-
graphies), mais la mode´lisation d’images issues de l’injection d’activite´s the´rapeutiques de
177Lu-Octreotate s’est re´ve´le´e impossible du fait des temps de calcul ne´cessaires a` ce stade.
Nous sommes a` la recherche de solutions a` ce proble`me. La mode´lisation de la dosime´trie
par GATE a e´te´ valide´e en comparant les re´sultats ge´ne´re´s avec ceux produits par un code
de re´fe´rence (MCNPX) dans un contexte d’irradiation interne par des sources de photons,
d’e´lectrons de di e´rentes e´nergies, et pour 4 isotopes parmi les plus utilise´s en Me´decine
Nucle´aire. Ceci repre´sente a` notre connaissance la premie`re validation comple`te de GATE en
dosime´trie interne a` l’e´chelle clinique. A l’issue de cette validation, GATE a e´te´ utilise´ pour
ge´ne´rer la dosime´trie de re´fe´rence pour les applications cliniques de´finies actuellement dans
DosiTest. Nous avons donc illustre´ l’apport de GATE dans un contexte de radiothe´rapie
interne vectorise´e, ou` la simulation d’image et la de´termination des doses absorbe´es peut
s’ave´rer ne´cessaire – et peut de´sormais eˆtre re´alise´e a` l’aide d’un seul code.
La poursuite de ce travail se conc¸oit essentiellement dans le domaine de la ge´ne´ration
des donne´es d’imagerie ne´cessaires a` la re´alisation de DosiTest. Il s’agit de ge´ne´rer les
images/donne´es permettant la correction d’atte´nuation, que ce soit dans un contexte d’images
en transmission ou pour les syste`mes d’imagerie hybride. Par ailleurs, le re´alisme des images
mode´lise´es doit eˆtre e´value´ sur la base d’une me´trique adapte´e.
DosiTest est un projet de recherche majeur de l’e´quipe 15 du CRCT. Il re´pond a` un
besoin clinique d’e´tablissement de protocoles dosime´triques fiables permettant l’e´valuation
objective et l’optimisation de la Radiothe´rapie Interne Vectorise´e. Il est donc important que
le travail se poursuive. Un travail de the`se vient de de´buter dans le laboratoire a` cet e et,
et un projet Europe´en devrait eˆtre de´pose´ a` l’automne 2015 (EuraMET) afin de permettre
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Valeurs d’activités cumulées pour la génération des images 
scintigraphiques selon le protocole dosimétrique  




B.1 - Valeurs d’activité cumulée (en Bq.s) pour les acquisitions planaires à 
l’OctreoscanTM, par compartiment et par session d’imagerie    p.222 
B.2 - Valeurs d’activité cumulée (en Bq.s) pour les acquisitions tomographiques  
à l’OctreoscanTM, par compartiment       p.224 
B.3 - Valeurs d’activité cumulée (en Bq.s) pour les acquisitions planaires au 
LutatheraTM, par compartiment et par session d’imagerie    p.226 
B.4 - Valeurs d’activité cumulée (en Bq.s) pour les acquisitions tomographiques au 
























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































ent et par session d’im
agerie 





































































11! 173250! 173295! 4,98E+09!7,81E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
12! 173295! 173340! 4,98E+09!7,81E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
13! 173340! 173385! 4,98E+09!7,81E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
14! 173385! 173430! 4,98E+09!7,81E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
15! 173430! 173475! 4,98E+09!7,81E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
16! 173475! 173520! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
17! 173520! 173565! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
18! 173565! 173610! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
19! 173610! 173655! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
20! 173655! 173700! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,69E+10!
21! 173700! 173745! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
22! 173745! 173790! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
23! 173790! 173835! 4,97E+09!7,80E+09! 5,49E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
24! 173835! 173880! 4,97E+09!7,79E+09! 5,48E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
25! 173880! 173925! 4,97E+09!7,79E+09! 5,48E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
26! 173925! 173970! 4,97E+09!7,79E+09! 5,48E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
27! 173970! 174015! 4,97E+09!7,79E+09! 5,48E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
28! 174015! 174060! 4,97E+09!7,79E+09! 5,48E+09! 1,50E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!
29! 174060! 174105! 4,97E+09!7,79E+09! 5,48E+09! 1,49E+10! 3,15E+08! 1,12E+08!0,00E+00!3,68E+10!














Valeurs de SAFs et de facteurs S calculées avec GATE sur 
le modèle voxélisé féminin de référence de la CIPR 110 
 
C.1 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Electrons 50 keV   p.232 
C.2 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Electrons 100 keV   p.238 
C.3 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Electrons 500 keV   p.244 
C.4 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Electrons 1 MeV   p.250 
C.5 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Electrons 2 MeV  p.256 
C.6 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Photons 50 keV   p.262 
C.7 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Photons 100 keV   p.268 
C.8 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Photons 500 keV   p.274 
C.9 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Photons 1 MeV   p.280 
C.10 - Fractions absorbées massiques (SAF, en kg-1) – Photons 2 MeV  p.286 
C.11 - Facteurs S (en Gy/(Bq.s)) – Fluor-18       p.292 
C.12 - Facteurs S (en Gy/(Bq.s)) – Iode-131       p.298 
C.13 - Facteurs S (en Gy/(Bq.s)) – Lutétium-177      p.304 






























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 0,00E+00 0,00% 
 Surrénale droite 0,00E+00 0,00% 
 Cerveau 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (paroi) 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (contenu) 0,00E+00 0,00% 
 Cœur (paroi)  0,00E+00 0,00% 
 Cœur (contenu) 0,00E+00 0,00% 
 Rein gauche, cortex 0,00E+00 0,00% 
 Rein gauche, médulla 0,00E+00 0,00% 
 Rein gauche, bassinet 0,00E+00 0,00% 
 Rein droit, cortex 0,00E+00 0,00% 
 Rein droit, médulla 0,00E+00 0,00% 
 Rein droit, bassinet 0,00E+00 0,00% 
 Foie 0,00E+00 0,00% 
 Poumon gauche, sang 0,00E+00 0,00% 
 Poumon gauche, tissu 0,00E+00 0,00% 
 Poumon droit, sang 0,00E+00 0,00% 
 Poumon droit, tissu tissue 0,00E+00 0,00% 
 Ovaire gauche 1,29E-05 27,17% 
 Ovaire droit 9,68E-06 32,78% 
 Pancréas 0,00E+00 0,00% 
 Rate 0,00E+00 0,00% 
 Thyroïde 0,00E+00 0,00% 
 Vessie (paroi) 1,42E-02 0,36% 





























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 0,00E+00 0,00% 
 Surrénale droite 0,00E+00 0,00% 
 Cerveau 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (paroi) 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (contenu) 0,00E+00 0,00% 
 Cœur (paroi)  0,00E+00 0,00% 
 Cœur (contenu) 0,00E+00 0,00% 
 Rein gauche, cortex 0,00E+00 0,00% 
 Rein gauche, médulla 2,23E-07 61,29% 
 Rein gauche, bassinet 0,00E+00 0,00% 
 Rein droit, cortex 0,00E+00 0,00% 
 Rein droit, médulla 2,58E-07 67,64% 
 Rein droit, bassinet 0,00E+00 0,00% 
 Foie 0,00E+00 0,00% 
 Poumon gauche, sang 0,00E+00 0,00% 
 Poumon gauche, tissu 0,00E+00 0,00% 
 Poumon droit, sang 0,00E+00 0,00% 
 Poumon droit, tissu tissue 6,49E-10 100,00% 
 Ovaire gauche 4,33E-05 10,90% 
 Ovaire droit 2,87E-05 13,72% 
 Pancréas 0,00E+00 0,00% 
 Rate 0,00E+00 0,00% 
 Thyroïde 0,00E+00 0,00% 
 Vessie (paroi) 4,64E-02 0,20% 






























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 1,15E-06 30,41% 
 Surrénale droite 8,59E-07 30,31% 
 Cerveau 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (paroi) 1,47E-06 24,60% 
 Vésicule biliaire (contenu) 1,23E-06 10,90% 
 Cœur (paroi)  1,43E-07 15,01% 
 Cœur (contenu) 1,59E-07 14,09% 
 Rein gauche, cortex 1,69E-06 7,40% 
 Rein gauche, médulla 2,28E-06 9,65% 
 Rein gauche, bassinet 1,69E-06 19,53% 
 Rein droit, cortex 2,09E-06 6,21% 
 Rein droit, médulla 2,93E-06 9,23% 
 Rein droit, bassinet 1,79E-06 24,44% 
 Foie 6,79E-07 2,98% 
 Poumon gauche, sang 1,46E-07 27,50% 
 Poumon gauche, tissu 0,00E+00 0,00% 
 Poumon droit, sang 1,56E-07 34,13% 
 Poumon droit, tissu tissue 0,00E+00 0,00% 
 Ovaire gauche 1,79E-04 2,72% 
 Ovaire droit 1,49E-04 3,12% 
 Pancréas 1,91E-06 5,73% 
 Rate 4,89E-07 10,77% 
 Thyroïde 0,00E+00 0,00% 
 Vessie (paroi) 4,90E-01 0,06% 































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 2,64E-06 18,23% 
 Surrénale droite 2,12E-06 17,04% 
 Cerveau 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (paroi) 2,15E-06 16,03% 
 Vésicule biliaire (contenu) 2,26E-06 7,48% 
 Cœur (paroi)  4,21E-07 8,51% 
 Cœur (contenu) 5,75E-07 6,50% 
 Rein gauche, cortex 3,82E-06 4,10% 
 Rein gauche, médulla 4,66E-06 5,80% 
 Rein gauche, bassinet 3,45E-06 15,36% 
 Rein droit, cortex 4,77E-06 3,73% 
 Rein droit, médulla 5,50E-06 6,39% 
 Rein droit, bassinet 6,08E-06 14,29% 
 Foie 1,71E-06 1,72% 
 Poumon gauche, sang 3,59E-07 17,42% 
 Poumon gauche, tissu 2,71E-07 7,74% 
 Poumon droit, sang 4,69E-07 21,58% 
 Poumon droit, tissu tissue 3,61E-07 6,76% 
 Ovaire gauche 2,95E-04 1,88% 
 Ovaire droit 2,45E-04 2,14% 
 Pancréas 4,46E-06 3,41% 
 Rate 1,19E-06 5,80% 
 Thyroïde 1,17E-07 63,67% 
 Vessie (paroi) 9,88E-01 0,03% 
































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 3,48E-06 19,60% 
 Surrénale droite 5,41E-06 12,34% 
 Cerveau 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (paroi) 6,37E-06 9,01% 
 Vésicule biliaire (contenu) 6,42E-06 4,29% 
 Cœur (paroi)  1,39E-06 4,77% 
 Cœur (contenu) 1,42E-06 3,74% 
 Rein gauche, cortex 8,89E-06 2,64% 
 Rein gauche, médulla 1,25E-05 3,98% 
 Rein gauche, bassinet 1,14E-05 8,02% 
 Rein droit, cortex 1,23E-05 2,48% 
 Rein droit, médulla 1,39E-05 3,97% 
 Rein droit, bassinet 1,34E-05 9,00% 
 Foie 4,55E-06 1,06% 
 Poumon gauche, sang 9,69E-07 11,63% 
 Poumon gauche, tissu 1,09E-06 3,71% 
 Poumon droit, sang 9,11E-07 12,13% 
 Poumon droit, tissu tissue 1,09E-06 3,34% 
 Ovaire gauche 5,56E-04 1,32% 
 Ovaire droit 4,83E-04 1,46% 
 Pancréas 1,10E-05 2,22% 
 Rate 3,41E-06 4,05% 
 Thyroïde 4,40E-07 30,10% 
 Vessie (paroi) 1,43E+00 0,02% 






























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 1,69E-04 8,08% 
 Surrénale droite 2,02E-04 6,54% 
 Cerveau 8,30E-07 7,62% 
 Vésicule biliaire (paroi) 3,24E-04 4,39% 
 Vésicule biliaire (contenu) 3,12E-04 2,10% 
 Cœur (paroi)  2,45E-05 3,22% 
 Cœur (contenu) 2,68E-05 2,54% 
 Rein gauche, cortex 5,50E-04 1,05% 
 Rein gauche, médulla 7,58E-04 1,50% 
 Rein gauche, bassinet 6,44E-04 3,61% 
 Rein droit, cortex 8,49E-04 0,93% 
 Rein droit, médulla 9,93E-04 1,43% 
 Rein droit, bassinet 8,38E-04 3,50% 
 Foie 1,96E-04 0,48% 
 Poumon gauche, sang 1,95E-05 7,47% 
 Poumon gauche, tissu 1,82E-05 3,03% 
 Poumon droit, sang 2,08E-05 8,76% 
 Poumon droit, tissu tissue 1,95E-05 2,62% 
 Ovaire gauche 1,38E-01 0,29% 
 Ovaire droit 1,14E-01 0,32% 
 Pancréas 7,73E-04 0,83% 
 Rate 1,17E-04 2,04% 
 Thyroïde 6,43E-06 25,23% 
 Vessie (paroi) 4,57E-01 0,06% 





























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 4,63E-04 3,31% 
 Surrénale droite 5,96E-04 2,64% 
 Cerveau 1,73E-06 3,81% 
 Vésicule biliaire (paroi) 7,71E-04 2,01% 
 Vésicule biliaire (contenu) 7,73E-04 0,93% 
 Cœur (paroi)  9,37E-05 1,16% 
 Cœur (contenu) 1,05E-04 0,91% 
 Rein gauche, cortex 1,13E-03 0,52% 
 Rein gauche, médulla 1,48E-03 0,76% 
 Rein gauche, bassinet 1,30E-03 1,78% 
 Rein droit, cortex 1,59E-03 0,47% 
 Rein droit, médulla 1,83E-03 0,74% 
 Rein droit, bassinet 1,62E-03 1,77% 
 Foie 4,73E-04 0,22% 
 Poumon gauche, sang 7,80E-05 2,63% 
 Poumon gauche, tissu 6,93E-05 1,10% 
 Poumon droit, sang 8,01E-05 3,13% 
 Poumon droit, tissu tissue 7,44E-05 0,94% 
 Ovaire gauche 8,43E-02 0,26% 
 Ovaire droit 7,17E-02 0,28% 
 Pancréas 1,44E-03 0,42% 
 Rate 3,35E-04 0,85% 
 Thyroïde 1,66E-05 11,41% 
 Vessie (paroi) 2,50E-01 0,05% 





























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 8,66E-04 2,20% 
 Surrénale droite 1,08E-03 1,77% 
 Cerveau 8,19E-06 1,52% 
 Vésicule biliaire (paroi) 1,19E-03 1,43% 
 Vésicule biliaire (contenu) 1,19E-03 0,67% 
 Cœur (paroi)  2,34E-04 0,64% 
 Cœur (contenu) 2,55E-04 0,50% 
 Rein gauche, cortex 1,47E-03 0,40% 
 Rein gauche, médulla 1,84E-03 0,61% 
 Rein gauche, bassinet 1,71E-03 1,39% 
 Rein droit, cortex 1,96E-03 0,38% 
 Rein droit, médulla 2,17E-03 0,61% 
 Rein droit, bassinet 1,98E-03 1,42% 
 Foie 7,78E-04 0,15% 
 Poumon gauche, sang 2,11E-04 1,41% 
 Poumon gauche, tissu 1,85E-04 0,56% 
 Poumon droit, sang 2,09E-04 1,65% 
 Poumon droit, tissu tissue 2,03E-04 0,48% 
 Ovaire gauche 6,92E-02 0,29% 
 Ovaire droit 5,69E-02 0,32% 
 Pancréas 1,87E-03 0,34% 
 Rate 6,03E-04 0,56% 
 Thyroïde 4,93E-05 5,27% 
 Vessie (paroi) 2,50E-01 0,06% 






























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 1,04E-03 2,14% 
 Surrénale droite 1,21E-03 1,76% 
 Cerveau 2,04E-05 1,04% 
 Vésicule biliaire (paroi) 1,37E-03 1,44% 
 Vésicule biliaire (contenu) 1,34E-03 0,68% 
 Cœur (paroi)  3,38E-04 0,57% 
 Cœur (contenu) 3,58E-04 0,46% 
 Rein gauche, cortex 1,60E-03 0,41% 
 Rein gauche, médulla 1,94E-03 0,62% 
 Rein gauche, bassinet 1,80E-03 1,42% 
 Rein droit, cortex 2,07E-03 0,39% 
 Rein droit, médulla 2,29E-03 0,63% 
 Rein droit, bassinet 2,14E-03 1,45% 
 Foie 9,29E-04 0,15% 
 Poumon gauche, sang 2,99E-04 1,24% 
 Poumon gauche, tissu 2,70E-04 0,42% 
 Poumon droit, sang 3,05E-04 1,49% 
 Poumon droit, tissu tissue 2,93E-04 0,37% 
 Ovaire gauche 6,33E-02 0,29% 
 Ovaire droit 5,14E-02 0,31% 
 Pancréas 2,01E-03 0,35% 
 Rate 7,35E-04 0,53% 
 Thyroïde 7,81E-05 4,53% 
 Vessie (paroi) 2,28E-01 0,06% 






























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  SAF Δ 
 Surrénale gauche 1,07E-03 1,90% 
 Surrénale droite 1,30E-03 1,51% 
 Cerveau 4,24E-05 0,65% 
 Vésicule biliaire (paroi) 1,35E-03 1,27% 
 Vésicule biliaire (contenu) 1,41E-03 0,59% 
 Cœur (paroi)  6,75E-04 0,37% 
 Cœur (contenu) 2,90E-04 0,46% 
 Rein gauche, cortex 1,62E-03 0,36% 
 Rein gauche, médulla 1,92E-03 0,55% 
 Rein gauche, bassinet 1,86E-03 1,25% 
 Rein droit, cortex 2,05E-03 0,35% 
 Rein droit, médulla 2,24E-03 0,56% 
 Rein droit, bassinet 2,07E-03 1,30% 
 Foie 1,04E-03 0,13% 
 Poumon gauche, sang 3,88E-04 0,98% 
 Poumon gauche, tissu 3,51E-04 0,29% 
 Poumon droit, sang 3,87E-04 1,16% 
 Poumon droit, tissu tissue 3,80E-04 0,25% 
 Ovaire gauche 5,30E-02 0,25% 
 Ovaire droit 4,36E-02 0,27% 
 Pancréas 2,01E-03 0,31% 
 Rate 8,38E-04 0,44% 
 Thyroïde 1,41E-04 3,08% 
 Vessie (paroi) 1,84E-01 0,05% 
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  Vessie (contenu) 
  S Δ 
 Surrénale gauche 4,14E-16 1,55% 
 Surrénale droite 5,11E-16 1,25% 
 Cerveau 3,99E-18 1,06% 
 Vésicule biliaire (paroi) 5,67E-16 1,02% 
 Vésicule biliaire (contenu) 5,71E-16 0,48% 
 Cœur (paroi)  1,14E-16 0,45% 
 Cœur (contenu) 1,23E-16 0,35% 
 Rein gauche, cortex 7,01E-16 0,28% 
 Rein gauche, médulla 8,70E-16 0,43% 
 Rein gauche, bassinet 8,01E-16 1,00% 
 Rein droit, cortex 9,27E-16 0,27% 
 Rein droit, médulla 1,04E-15 0,44% 
 Rein droit, bassinet 9,40E-16 1,01% 
 Foie 3,65E-16 0,11% 
 Poumon gauche, sang 1,01E-16 1,00% 
 Poumon gauche, tissu 8,94E-17 0,39% 
 Poumon droit, sang 1,01E-16 1,17% 
 Poumon droit, tissu tissue 9,65E-17 0,34% 
 Ovaire gauche 3,29E-14 0,21% 
 Ovaire droit 2,71E-14 0,23% 
 Pancréas 8,87E-16 0,24% 
 Rate 2,88E-16 0,40% 
 Thyroïde 2,38E-17 3,76% 
 Vessie (paroi) 1,50E-13 0,04% 
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  Vessie (contenu) 
  S Δ 
 Surrénale gauche 4,85E-17 4,40% 
 Surrénale droite 5,98E-17 3,52% 
 Cerveau 3,70E-19 3,56% 
 Vésicule biliaire (paroi) 6,89E-17 2,76% 
 Vésicule biliaire (contenu) 7,05E-17 1,32% 
 Cœur (paroi)  1,28E-17 1,33% 
 Cœur (contenu) 1,39E-17 1,03% 
 Rein gauche, cortex 8,57E-17 0,78% 
 Rein gauche, médulla 1,07E-16 1,18% 
 Rein gauche, bassinet 9,80E-17 2,77% 
 Rein droit, cortex 1,16E-16 0,74% 
 Rein droit, médulla 1,29E-16 1,16% 
 Rein droit, bassinet 1,20E-16 2,79% 
 Foie 4,41E-17 0,30% 
 Poumon gauche, sang 1,03E-17 2,82% 
 Poumon gauche, tissu 1,02E-17 1,16% 
 Poumon droit, sang 1,08E-17 3,47% 
 Poumon droit, tissu tissue 1,06E-17 1,00% 
 Ovaire gauche 4,31E-15 0,55% 
 Ovaire droit 3,59E-15 0,60% 
 Pancréas 1,08E-16 0,66% 
 Rate 3,31E-17 1,12% 
 Thyroïde 3,12E-18 11,06% 
 Vessie (paroi) 2,30E-14 0,10% 






































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  S Δ 
 Surrénale gauche 4,06E-18 9,88% 
 Surrénale droite 4,33E-18 8,54% 
 Cerveau 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (paroi) 4,87E-18 7,16% 
 Vésicule biliaire (contenu) 5,04E-18 3,20% 
 Cœur (paroi)  7,22E-19 3,61% 
 Cœur (contenu) 7,66E-19 2,92% 
 Rein gauche, cortex 6,95E-18 1,84% 
 Rein gauche, médulla 8,67E-18 2,66% 
 Rein gauche, bassinet 7,98E-18 6,51% 
 Rein droit, cortex 9,33E-18 1,71% 
 Rein droit, médulla 1,02E-17 2,76% 
 Rein droit, bassinet 9,32E-18 6,44% 
 Foie 3,03E-18 0,75% 
 Poumon gauche, sang 5,60E-19 7,87% 
 Poumon gauche, tissu 5,18E-19 3,52% 
 Poumon droit, sang 6,03E-19 9,41% 
 Poumon droit, tissu tissue 5,73E-19 2,93% 
 Ovaire gauche 4,44E-16 1,06% 
 Ovaire droit 3,67E-16 1,16% 
 Pancréas 8,60E-18 1,53% 
 Rate 2,17E-18 2,95% 
 Thyroïde 1,28E-19 36,27% 
 Vessie (paroi) 4,72E-15 0,21% 



































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































  Vessie (contenu) 
  S Δ 
 Surrénale gauche 3,33E-19 28,11% 
 Surrénale droite 3,04E-19 18,96% 
 Cerveau 0,00E+00 0,00% 
 Vésicule biliaire (paroi) 6,73E-19 20,18% 
 Vésicule biliaire (contenu) 4,69E-19 7,80% 
 Cœur (paroi)  0,00E+00 0,00% 
 Cœur (contenu) 0,00E+00 0,00% 
 Rein gauche, cortex 6,80E-19 4,68% 
 Rein gauche, médulla 8,24E-19 6,56% 
 Rein gauche, bassinet 8,42E-19 14,20% 
 Rein droit, cortex 9,11E-19 4,16% 
 Rein droit, médulla 1,03E-18 7,10% 
 Rein droit, bassinet 1,15E-18 13,77% 
 Foie 3,29E-19 1,89% 
 Poumon gauche, sang 0,00E+00 0,00% 
 Poumon gauche, tissu 0,00E+00 0,00% 
 Poumon droit, sang 0,00E+00 0,00% 
 Poumon droit, tissu tissue 0,00E+00 0,00% 
 Ovaire gauche 5,30E-17 2,06% 
 Ovaire droit 4,28E-17 2,23% 
 Pancréas 9,09E-19 3,97% 
 Rate 2,66E-19 7,26% 
 Thyroïde 0,00E+00 0,00% 
 Vessie (paroi) 1,66E-13 0,03% 
 Vessie (contenu) 6,76E-13 0,01% !!
Impact of the Monte Carlo code GATE for Targeted Radionuclide Therapy
(TRT): imaging and dosimetric calculations
Author : Daphne´e VILLOING
Abstract
In Targeted Radionuclide Therapy (TRT), assessing the absorbed dose delivered to tumours and
healthy tissues participates to the evaluation and optimisation of the therapy.
This PhD work investigates the input of Monte Carlo code GATE as a toolkit for applications
in internal dosimetry in a context of improvement of dosimetric methods.
Within DosiTest project, which aims at evaluating the impact of the various steps contribut-
ing to the realization of a dosimetric study by means of a virtual multi-centric inter-comparison
based on Monte-Carlo modelling, scintigraphic datasets were generated with GATE for two
virtual patients (using XCAT and ICRP 110 models), for two di↵erent radiopharmaceuticals
(OctreoscanTM and LutatheraTM ) following a compartmental modelling of biodistribution.
After a validation study of GATE for clinical internal dosimetry applications by a comparison
with radiation transport code MCNPX, reference dosimetric calculations were performed with
GATE.
Keywords: Targeted radionuclide therapy - Clinical dosimetry - Monte Carlo modelling -
GATE - XCAT model - ICRP110 models.
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Re´sume´
En Radiothe´rapie Interne Vectorise´e (RIV), l’estimation de la dose absorbe´e aux tumeurs et
tissus sains est un outil d’e´valuation. et d’optimisation du traitement.
Ce travail de the`se a pour objet de de´terminer l’apport du code Monte-Carlo GATE dans
un contexte d’ame´lioration des pratiques dosime´triques en RIV.
Dans le cadre du projet DosiTest, visant a` identifier les e´tapes critiques de la chaˆıne dosime´trique
au moyen d’une intercomparaison multicentrique virtuelle base´e sur une mode´lisation Monte-
Carlo, des jeux de donne´es scintigraphiques ont ainsi e´te´ ge´ne´re´s avec GATE pour deux patients
virtuels (base´s sur les mode`les XCAT et CIPR 110) et deux radiopharmaceutiques (OctreoscanTM
et LutatheraTM ), selon une mode´lisation compartimentale de la biodistribution.
Apre`s une e´tude de validation de GATE pour des applications de dosime´trie clinique en
me´decine nucle´aire – par la comparaison avec le code MCNPX – des calculs dosime´triques de
re´fe´rence ont e´te´ re´alise´s avec GATE.
Mots-cle´s : Radiothe´rapie interne vectorise´e - dosime´trie clinique - mode´lisation Monte-Carlo
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Discipline administrative : Radio-physique et Imagerie Me´dicale
Laboratoire :
Centre de Recherche en Cance´rologie de Toulouse (CRCT)
UMR1037 INSERM-Universite´ Toulouse 3
2 avenue Hubert Curien - Oncopole de Toulouse - CS 53717
31037 TOULOUSE CEDEX 1 - FRANCE
